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condiciones no estacionarias  y, en particular, durante  la  realización de ejercicio,  tanto el análisis  como  la 
interpretación  de  las  componentes  principales  de  la  HRV  se  complican.  El  análisis  de  la  HRV  durante  la 
realización de ejercicio supone un reto desde el punto de vista metodológico y fisiológico y es de gran interés 




rodante en un conjunto de atletas. Se presta especial atención a  las componentes de alta  frecuencia de  la 




El principal objetivo del proyecto es  investigar  la existencia de una componente en  la HRV durante 
prueba de esfuerzo realizada sobre tapiz rodante relacionada con el acoplo cardiolocomotor.  El primer paso 
del proyecto consiste en el diseño del protocolo y registro de una base de datos de atletas durante prueba de 
esfuerzo que permita contrastar nuestra hipótesis.   A partir de  los datos de periodo cardiaco  instantáneo 
registrados por un medidor de pulso comercial, se estima la señal de HRV a partir del modelo de modulación 
en  frecuencia de  pulsos por  integración  con  umbral  variante  en  el  tiempo.  La  señal de HRV  estimada  se 





en  las correspondientes bandas  frecuenciales, y  se estudia  su evolución durante  la prueba de esfuerzo en 
función de diferentes umbrales fisiológicos.  
Se observa que la potencia asociada a la componente de la cadencia y sus alias representa en media 
el 21,3±12,6% de  la potencia  total de  la HRV durante  la prueba de esfuerzo, conduciendo a errores en  la 
interpretación fisiológica de las componentes clásicas de la HRV si no es tenida en cuenta.  La contribución de 
la potencia asociada a  la cadencia en  la potencia  total de  la HRV no  sufre cambios  significativos ni con el 
aumento en el consumo de oxígeno ni con la carga de trabajo. La potencia de la componente síncrona con la 
respiración tiene una mayor contribución en la potencia total de la HRV a medida que el nivel de esfuerzo se 
aproxima  al máximo,  reflejando  una modulación mecánica  de  la  HRV  debida  a  los  propios movimientos 



























































Anexo IV.  Valores obtenidos  tras el procesado de  las distintas pruebas de esfuerzo 
máximas.  85 









Este  proyecto  se  ha  desarrollado  dentro  del  Grupo  de  Tecnologías  de  las 
Comunicaciones  (GTC),  perteneciente  al  Departamento  de  Ingeniería  Electrónica  y 
Comunicaciones de  la Escuela de  Ingeniería y Arquitectura y al  Instituto de  Investigación en 
Ingeniería de Aragón (I3A), ambos pertenecientes a su vez a la Universidad de Zaragoza. 
Dentro del GTC existe un subgrupo especializado en el análisis de señales biomédicas y 
que  pertenece  al  CIBER‐BNN  (Centro  de  Investigación  Biomédica  en  Red  –  Bioingeniería, 
Biomateriales y Nanomedicina). Este proyecto se enmarca dentro de las líneas de investigación 
de este subgrupo. 
Este  proyecto  se  ha  realizado  también  con  la  colaboración  del  Departamento  de 
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En  cuanto  a  los proyectos  en  los que  se  contextualiza  este  trabajo,  se  encuentra  el 
proyecto TEC2010‐21703‐C03‐02 “PROCESADO MULTIMODAL DE SEÑALES BIOMÉDICAS PARA 
EL  ANÁLISIS  Y  LA  CARACTERIZACIÓN  FISIOLÓGICA  DE  AFECCIONES  CARDIOVASCULARES, 






El  sistema nervioso autónomo  (ANS, autonomic nervous  system) es el encargado de 
mantener la homeostasis o equilibrio interno del cuerpo mediante la regulación de diferentes 
sistemas,  entre  ellos  el  sistema  cardiovascular.  Su  actividad  se  ve  afectada  por  diferentes 
patologías  (fallo  cardiaco, hipertensión, obesidad,  apnea del  sueño, diabetes)  y  condiciones 
fisiológicas (sueño, estrés ortostático, físico y mental), por lo que su parametrización resulta de 
gran interés, en especial si puede hacerse de manera no invasiva. 
La  variabilidad  del  ritmo  cardiaco  (HRV,  heart  rate  variability)  es  ampliamente 
aceptada  como  una medida  no  invasiva  de  la  actividad  del  sistema  nervioso  autónomo  en 




fisiológica  y uso  clínico de  la HRV  [1].    Sin embargo, en  condiciones no estacionarias,  y, en 
particular, durante la realización de ejercicio, la interpretación de las componentes de la HRV 
es  controvertida.  Los  factores  que  determinan  la HRV  en  condiciones  espontáneas,  se  ven 
alterados durante el ejercicio  [2], y  las  características no estacionarias de  la HRV durante el 
ejercicio hacen que las técnicas tradicionales de análisis de la HRV no sean válidas. 




en  la  banda  de  HF  y  es  necesario  redefinir  dicha  banda  de  forma  que  siempre  incluya  la 
frecuencia respiratoria [3]. Aún con esta nueva definición de  la banda,  la  interpretación de  la 
componente de HF como una medida de  la actividad del sistema parasimpático sigue siendo 
cuestionable,  pues  se  ha  observado  también  un  modulación  de  la  HRV  a  la  frecuencia 
respiratoria debida al estiramiento mecánico del nodo seno‐auricular inducido por los propios 
movimientos  respiratorios y no mediada por el  sistema parasimpático  [4], que puede  ser  la 
principal responsable de la componente de la HRV síncrona con la respiración en intensidades 
de esfuerzo elevadas. 
Recientemente, diversos estudios han demostrado  la existencia en  la HRV  registrada 
durante prueba de esfuerzo realizada en cicloergómetro de una componente cuya frecuencia 
coincide con la frecuencia del pedaleo, y cuyo origen es aún tema de debate [3, 5, 6, 7]. Entre 
las  posibles  causas  de  dicha  componente  se  encuentra  una  modulación  de  la  presión 
sanguínea debida al bombeo de la sangre por la contracción de los músculos de las piernas a la 
frecuencia  del  pedaleo,  que  causa  una  modulación  de  la  HRV.  Este  fenómeno  puede 
considerarse  una  forma  de  acoplo  cardiolocomotor  cuya  finalidad  es  optimizar  el  flujo 
sanguíneo  a  los  músculos  y  minimizar  el  coste  energético  de  la  contracción  del  músculo 
cardiaco [7]. 
El análisis de la HRV durante la realización de ejercicio supone un reto desde el punto 
de  vista  metodológico  y  fisiológico,  que  ha  suscitado  numerosas  investigaciones  y 
especulaciones. Desde el punto de vista clínico, el análisis de la HRV en ejercicio tiene interés 
ya  que  ciertos  índices  derivados  de  la  HRV  durante  prueba  de  esfuerzo  han  mostrado 
capacidad discriminatoria en  la  identificación de pacientes con enfermedades de  las arterias 








componente  síncrona  con  el  propio  ejercicio.  La  hipótesis  de  este  trabajo  es  que  la 





tapiz  rodante  pero,  en  este  caso,  a  la  frecuencia  de  la  zancada,  debido  al  acoplo 
cardiolocomotor. Para comprobar nuestra hipótesis se diseñará el protocolo de adquisición de 
una  base  de  datos  de  atletas  durante  prueba  de  esfuerzo.  Después  se  caracterizarán  las 
componentes propias de la HRV, además de la nueva componente que pretendemos estudiar 
síncrona  con  la  zancada,  utilizando  métodos  de  análisis  tiempo‐frecuencia  que  tengan  en 
cuenta  la  alta  no  estacionariedad  de  la HRV  durante  prueba  de  esfuerzo,  así  como  bandas 
frecuenciales  variantes  en  el  tiempo  definidas  en  función  de  la  frecuencia  respiratoria  y  la 






























simpático  acelera  el  ritmo  cardiaco  mientras  que  la  acción  del  sistema  parasimpático  lo 
decelera.  La HRV  se origina por  la  interacción entre  los  sistemas  simpático y parasimpático, 
siendo dominante la acción del parasimpático en condiciones de reposo [12]. 
Además,  el  ANS  recibe  información  de  diferentes  sistemas  que  influyen  en  la 
regulación  de  la HRV.  Por  ejemplo,  la  respiración  tiene  una  clara  influencia  sobre  el  ritmo 
cardiaco,  que  aumenta  durante  la  fase  de  inspiración,  caracterizada  por  la  inhibición  de  la 









Numerosos  trabajos  han  demostrado  la  existencia  en  la  HRV  de  al  menos  dos 
componentes principales bien diferenciadas [1]: una componente de baja frecuencia (LF,  low 
frequency), entre 0.04 y 0.15 Hz y una componente de HF entre 0.15 y 0.4 Hz.  
La  componente  LF  se  considera  una medida  de  la  estimulación  simpática  sobre  el 
corazón,  si  bien  su  potencia  absoluta  puede  verse modificada  tanto  por  una  estimulación 
simpática  como  parasimpática  [17,  18],  y  su  interpretación  es  controvertida  tanto  en 
condiciones de ejercicio como cuando la frecuencia respiratoria es muy baja y cae en la banda 
de LF. La componente HF se considera una medida de  la estimulación parasimpática sobre el 
corazón y  se debe principalmente a  la RSA  [19, 20],  si bien ha de  tenerse en  cuenta que  la 
amplitud de  la RSA varía  con el volumen  tidal y  la  frecuencia  respiratoria  sin mediación del 


















método  para  comprobar  la  aptitud  del  organismo,  en  particular  de  su  sistema 
cardiorrespiratorio,  a  esfuerzos  físicos  exigentes,  y  en  segundo  lugar  para  determinar 
parámetros fisiológicos útiles para  la planificación de  los entrenamientos y para  la evaluación 
del estado de forma. 




ejercicio  progresivo  sobre  la  respiración  es  un  aumento  tanto  de  la  frecuencia  respiratoria 
como  del  volumen  tidal.  Conforme  aumenta  la  intensidad  del  ejercicio  el  volumen  tidal 




HF de  la HRV debido a  la  inhibición de  la estimulación parasimpática  [26, 27]. Sin embargo, 
existen resultados inconsistentes en cuanto a la evolución del cociente LF/HF [2].  





de  esfuerzo.  Se  ha  observado  que  durante  ejercicios  de  intensidad  elevada,  la  RSA  es  la 
responsable principal de la HRV. La frecuencia de la RSA coincide con la frecuencia respiratoria. 
La  amplitud  de  la  RSA  disminuye  al  comienzo  del  ejercicio  debido  a  la  inhibición  de  la 
estimulación parasimpática, sin embargo, al aumentar la intensidad del ejercicio se produce un 
aumento de la amplitud de la RSA de origen mecánico debido al aumento del flujo respiratorio.  





prueba  de  esfuerzo  requiera  consideraciones  especiales  tanto  en  el  análisis  como  en  su 
interpretación.  
Además,  el  aumento  del  ritmo  cardiaco  durante  la  prueba  de  esfuerzo  aumenta  la 
frecuencia  intrínseca  de  muestreo  de  la  HRV  y  es  posible  medir  la  potencia  en  bandas 
frecuenciales que se extienden por encima del límite superior de la banda de HF en el análisis 
espectral clásico de HRV.  
La  frecuencia  respiratoria  durante  prueba  de  esfuerzo  puede  alcanzar  frecuencias 
entorno a 1 Hz, situando a la RSA fuera de la banda de HF clásica (0.15‐ 0.4 Hz). Por tanto, en el 
análisis  espectral  de  la  HRV  durante  prueba  de  esfuerzo  necesitamos  redefinir  las  bandas 
frecuenciales para estudiar  la HRV para todas aquellas frecuencias con significado fisiológico, 
incluyendo, la frecuencia respiratoria [3]. 
Por otro  lado,  se ha demostrado desde hace  tiempo  [29] que  en distintos  casos de 
locomoción,  como  puede  ser  caminar,  correr  o  pedalear,  la  cadencia  de  la  zancada  o  la 
frecuencia de pedaleo pueden modular dinámicamente  la frecuencia cardiaca [30, 31, 32, 33, 
34]. Existen  teorías que proponen que este  acoplamiento  cardiolocomotor  se produce para 
optimizar el flujo sanguíneo en la contracción muscular y así minimizar el gasto de energía en 
la  contracción  del músculo  cardiaco  [30,  31,  33,  34,  35].  Para  investigar  este  acoplamiento 
cardiolocomotor,  la  mayor  parte  de  los  estudios  han  confiado  en  la  caracterización  de  la 












Los  métodos  de  análisis  espectral  clásicos,  asumen  la  estacionariedad  de  la  señal, 
representando la distribución de energía o potencia en el dominio frecuencial durante toda la 
duración de la señal.  
Cuando  la  intensidad del ejercicio es elevada  la HRV es altamente no estacionaria y 
entonces es necesario el empleo de métodos específicos como el análisis  tiempo‐frecuencia 






1. Métodos  lineales  no  paramétricos:  son  aquellos  cuya  representación 
tiempo‐frecuencia puede obtenerse mediante un filtrado  lineal. Entre ellos 
cabe  destacar  la  transformada  de  Fourier  en  ventanas  de  corta  duración 
(STFT,  short  time  Fourier  transform),  a  partir  de  la  cual  se  define  el 
espectrograma, y  la  transformada wavelet, a partir de  la cual  se define el 
escalograma. 
2. Métodos  cuadráticos no paramétricos:  son distribuciones bidimensionales 
tiempo‐frecuencia  que  representan  la  densidad  de  energía  o  potencia 
conjuntamente  en  tiempo  y  frecuencia.  En  general,  son  representaciones 
cuadráticas  de  la  señal.  Aunque  existen  numerosas  distribuciones  que 
cumplen estas propiedades,  la distribución de Wigner‐Ville  (WVD, Wigner‐
Ville  distribution),  así  como  diferentes  versiones  obtenidas  mediante  el 
filtrado  de  la  WD  y  conocidas  como  la  clase  de  Cohen,  son  las  más 
empleadas. 
3. Métodos  paramétricos  variantes  en  el  tiempo:  son  aquellos  que  asumen 
que  la  señal  está  caracterizada  por  un  modelo  cuyos  parámetros  son 
variantes en el tiempo. Se emplean habitualmente modelos autorregresivos 
cuyos  coeficientes  se  actualizan  en  el  tiempo  mediante  algoritmos 
adaptativos,  como  por  ejemplo  el  LMS  (least  mean  squares)  y  el  RLS 
(recursive least squares). 
En este proyecto  se utilizará como método  tiempo‐frecuencia  la distribución pseudo 




























tiene  en  cuenta  que  el  periodo  cardiaco  durante  la  prueba  de  esfuerzo  es  variante  con  el 
tiempo. 
Dada la alta no estacionariedad de la HRV durante prueba de esfuerzo, la señal de HRV 
se ha analizado mediante  técnicas  tiempo‐frecuencia, en particular, mediante  la distribución 
de pseudo Wigner‐Ville suavizada SPWVD. Se han definido un conjunto de bandas variantes en 
el tiempo asociadas a la frecuencia respiratoria y a la frecuencia de la zancada. Después, se ha 
calculado  la  potencia  instantánea  de  cada  componente  integrando  los  mapas  tiempo‐
frecuencia en sus bandas correspondientes.  
Finalmente, una vez cuantificadas las componentes de la HRV se ha tratado de analizar 
su  comportamiento  relacionándolo  con  momentos  fisiológicamente  relevantes  durante 








2  Materiales:  Se  procede  a  la  descripción  de  los  sujetos  que  intervinieron  en  las 
pruebas de esfuerzo con las que se elaboró la base de datos, se describen los protocolos que 
se diseñaron para dichas pruebas. También  aquí  se describen  los equipos utilizados para el 
registro de datos y las distintas señales utilizadas para el posterior procesado y análisis. 
3  Métodos:  En  este  capítulo  se  explica  toda  la  base  teórica  en  la  que  se  basa  el 





obtenido  los  índices  de  solapamiento  entre  las  bandas  definidas.  También  se    definen  los 
parámetros  fisiológicos  utilizados  y  cómo  han  sido  calculados.  Finalmente  se  explica  la 
metodología utilizada para el análisis estadístico. 
4 Resultados: En este capítulo se presentan mapas tiempo‐frecuencia representativos 
de  algunas  pruebas.  Sobre  estos  mapas  se  muestran  superpuestas  la  evolución  de  las 























En  total  se  realizaron  75 pruebas de  esfuerzo,  tres  a  cada una de  los  sujetos que  se 















Todos  los  sujetos  que  aceptaron  someterse  a  las  tres  pruebas  descritas  eran 
practicantes activos de algún deporte. La mayor parte de ellos  (16 de  los 25) compartían  su 
afición por el triatlón con  lo que estaban familiarizados con  la naturaleza de ambas pruebas, 
tanto  la  realizada en  tapiz  como  la  realizada en el  cicloergómetro. Del  resto  la mayor parte 
eran practicantes y competían en carreras a pie.  





















HRV00  25,4  71  183  21,2  4011,60  56,50 
HRV01  33,6  74,0  178  23,4  4801,59  64,89 
HRV02  35,5  91  179  28,4  4801,62  52,77 
HRV03  26,1  70  169  24,5  3972,00  56,74 
HRV04  37,1  78  182  23,5  4722,66  60,55 
HRV05  45,3  72  171  24,6  3724,61  51,73 
HRV06  26,6  69  172  23,3  3309,18  47,96 
HRV07  38,8  86  182  26,0  4848,47  56,38 
HRV09  31,3  73  173  24,4  4467,35  61,20 
HRV10  34,7  75  181  22,9  4623,45  61,65 
HRV11  27,8  75  169  26,3  3714,02  49,52 
HRV12  30,0  75  188  21,2  3617,54  48,23 
HRV13  36,9  85  183  25,4  4188,32  49,27 
HRV14  31,3  80,3  184  23,7  4850,22  60,40 
HRV15  37,9  62  180  19,1  3931,14  63,41 
HRV16  37,8  68  172  23,0  4112,39  60,48 
HRV17  30,3  80  183  23,9  4622,76  57,78 
HRV18  36,8  70,7  170  24,5  4115,97  58,22 
HRV19  42,5  78  179  24,3  3866,12  49,57 
HRV20  30,8  77  182  23,2  3795,03  49,29 
HRV21  29,9  61,3  173  20,5  4148,56  67,68 
HRV22  33,2  72  182  21,7  4324,85  60,07 
HRV23  35,2  71,8  182  21,7  4743,07  66,06 
HRV24  40,4  83  174  27,4  3953,35  47,63 
HRV25  28,8  78,5  180  24,2  4741,13  60,40 
media  33,4  74,8  178,0  23,6  4216,6  56,4 
desv. Estándar  5,2  7,0  5,5  2,1  453,7  6,2 
Tabla 2‐1 ‐ Características de los sujetos 
Todos  los  sujetos  cumplimentaron  inicialmente  un  historial  médico  y  leyeron  y 
aceptaron un consentimiento  informado sobre  las características de  las pruebas a  las que se 
iban a someter.  
A todos los voluntarios se les solicitó que durante los días en los que debían acudir a las 










pruebas  de  esfuerzo  realizadas  sobre  tapiz  rodante  aparece  una  componente  asociada  al 







prueba  de  esfuerzo  submáxima  (hasta  el  90%  del  ritmo  cardiaco máximo  alcanzado  en  la 
prueba  de  esfuerzo  máxima)  realizada  en  cicloergómetro  a  una  frecuencia  de  pedaleo 
constante. El objetivo de esta prueba era reproducir  los resultados obtenidos en  la  literatura 




anterior.  El  objetivo  de  esta  prueba  consistía  en  comparar  las  componentes  asociadas  al 
acoplo  cardiolocomotor  en  pruebas  de  esfuerzo  de  intensidad  similar  pero  realizando 
ejercicios tan fisiológicamente distintos como son la carrera y el pedaleo.   
Si  bien  en  el  contexto  de  este  proyecto  fin  de  carrera  se  diseñaron  los  protocolos 
asociados a las tres pruebas y se registraron los datos de todas ellas, el análisis se ha realizado 
únicamente  sobre  los  datos  registrados  durante  la  prueba  de  esfuerzo máxima,  dejando  el 
análisis de las restantes pruebas para estudios posteriores.   
Las  tres  pruebas  a  las  que  los  sujetos  se  sometieron  pueden  dividirse  en  3  fases 
claramente diferenciadas: la primera consiste en 5 minutos donde cada voluntario permanece 
en una situación de reposo (sentado en una silla en el caso de las pruebas en tapiz o en el sillín 
en  el  caso  de  la  prueba  en  el  cicloergómetro),  de  esta  manera  podemos  conocer  los 
parámetros  en  reposo  del  atleta  (frecuencia  cardiaca,  frecuencia  y  volumen  respiratorio  y 
tensión arterial);  la segunda es  la  fase de esfuerzo, en  la que el voluntario es sometido a un 





Además  de  estas  pruebas,  a  todos  los  voluntarios  se  les  sometió  a  una  prueba  para 
obtener su composición corporal y control de la tensión arterial. 













En  el  caso de  la prueba máxima, una  vez habían pasado  los 5 minutos de  la  fase de 
reposo, el deportista se incorporaba y comenzaba la fase de esfuerzo propiamente dicha, en el 
caso  de  esta  primera  prueba  se  comenzaba  a  aplicar  velocidad  sobre  el  tapiz  rodante.  La 
pendiente era fija y de valor igual a 1° para simular el efecto del rozamiento con el aire en una 
carrera en el exterior. La velocidad inicial era de 8 km/h y cada minuto la velocidad de la cinta 
















En  este  caso,  y  ya  siendo  conocidos  los  parámetros  fisiológicos  de  cada  sujeto,  se 
determinó en primer lugar el 90% de la HRmax de cada uno de ellos. La prueba, al igual que en 
la máxima,  comenzaba con 5 minutos de reposo sobre la bici, y una vez cumplido ese tiempo 
se  iniciaba  la prueba  indicando al voluntario que  la cadencia de pedaleo que debía mantener 
tenía que  ser  fija  a 80 pedaladas por minuto. Cada  sujeto podía  visualizar  su  frecuencia de 




que, una vez alcanzado el 90% de  la HRmax ya no se continuaba  incrementando  la carga de 
trabajo y se mantenía la alcanzada durante dos minutos más, siempre tratando de mantener la 











llegar  al  90% de  su HRmax. Al  igual que  en  la primera prueba,  los  sujetos permanecían  en 
reposo durante los cinco primeros minutos, tras los cuales la cinta se ponía en funcionamiento 
a  una  velocidad  de  8  km/h  con  una  pendiente  fijada  con  un  valor  igual  a  1°.  En  este  caso 
también se les registraba la cadencia de la zancada y era el propio atleta quién, visualizando en 
un monitor de ritmo cardiaco su cadencia, debía ajustarla para mantenerla en el entorno de las 
80  zancadas  por  minuto.  Dependiendo  de  las  características  de  cada  atleta,  algunos 
encontraban  más  dificultad  que  otros  para  mantener  la  frecuencia  que  se  les  requería. 
Normalmente los sujetos de mayor estatura tuvieron menos problemas. Cuando el deportista 





















Este equipo cumplía una  triple  función. Por un  lado era el encargado de gestionar  los 
protocolos para el funcionamiento del tapiz rodante y del cicloergómetro durante las pruebas 
de  acuerdo  al  diseño  que  se  había  establecido  previamente,  controlando  los  tiempos  y 
aplicando  los  incrementos de velocidad o de potencia. Por otro  lado, ofrecía  la posibilidad de 
registrar  una  gran  cantidad  de  datos  sobre  los  sujetos  durante  las  pruebas,  principalmente 








de  ventilación  por  sensor  de  volumen  digital  bidireccional  de  alta  precisión  para  los  datos 
respiratorios  y  con  un  ECG  de  12  derivaciones  para  obtener  datos  cardiacos.  El  primero 
permitía  la medición  de  parámetros  ergoespirométricos  como  por  ejemplo  el  consumo  de 
oxígeno (VO2), producción de CO2 (VCO2),  índice de CO2/O2 (RER), equivalente ventilatorio de 
O2  y de CO2  (VEO2, VECO2),  frecuencia  respiratoria  y  la determinación de  la  curva de  flujo‐
volumen  en  reposo  y  durante  el  esfuerzo.  El  ECG  de  12  derivaciones  permitía  registrar 
parámetros cardiacos del sujeto como el ritmo cardiaco (HR, heart rate), el ritmo cardiaco de 
reserva  (HRR)  y  también  monitorizar  en  tiempo  real  la  evolución  del  electro‐cardiograma 







El  equipo  en  sí  se  compone  de  tres  partes  que  se  comunican  entre  ellas  de  forma 
inalámbrica: 
Training computer Polar RS800CX. Es el reloj o unidad de pulsera donde se centraliza la 




cardiaca al  training computer. Se compone de una banda  textil equipada con unos  sensores 
que detectan los impulsos eléctricos generados por el sujeto, y de una unidad transmisora que 
codifica y envía  los datos obtenidos en  tiempo  real al  training computer. El Polar WearLink® 






La principal  justificación  para  registrar  los datos de  las pruebas de  esfuerzo  con  este 
equipo  fue que permitía  el  registro de  los  intervalos RR de una manera  sencilla,  cómoda  y 
accesible para el sujeto, con una calidad comparable a la obtenida a partir de la señal ECG [39, 
40, 41, 42], sin  la necesidad de colocar electrodos y cableado adicional para el registro de  la 















tercer  sistema  de  almacenamiento  de  información  durante  la  prueba.  El  registro  de Holter 
H12+ almacena 12 derivaciones de ECG en una tarjeta compact flash hasta 48 horas.  
Este dispositivo es comúnmente utilizado para grabar y posteriormente analizar la señal 
ECG  de  pacientes  durante  ciclos  diarios,  y  poder  detectar  comportamientos  anómalos  que 









de HRV obtenidas a partir del pulsómetro POLAR con  respecto a  las obtenidas a partir de  la 
señal ECG  registrada simultáneamente, en el diseño de esta base de datos se decidió  incluir 
también el registro simultáneo del ECG para poder disponer de  la señal de referencia con  la 
cual  poder  comparar  las medidas  obtenidas  a  partir  del  pulsómetro.  Sin  embargo,  dada  su 






fueron  utilizados  para  el  registro  de  los  distintos  parámetros  que  posteriormente  se 
pretendían procesar y analizar. Los equipos utilizados ofrecen los datos obtenidos en distintos 
formatos. Lo que se pretende a continuación es describir la forma en que los distintos equipos 








Los  datos  registrados  por  el monitor  de  pulso  cardiaco  en  cada  una  de  las  pruebas 
realizadas,  se  volcaban  en  un  PC  a  través  de  un  software  que  ofrece  el mismo  fabricante 
POLAR (Polar ProTrainer 5), que permite al PC comunicarse con el Trainig Computer a través de 









Este  equipo  se  configuró  por  personal  especializado  en  este  tipo  de  pruebas  para 
ofrecer un  informe con  los datos más relevantes: el volumen de CO2 expirado (en ml/min), el 






















explicar  la  regulación  del  ritmo  cardiaco  por  el  ANS)  que  tiene  en  cuenta  que  el  periodo 
cardiaco  medio  durante  la  prueba  de  esfuerzo  es  variante  en  el  tiempo.  El  diagrama  de 
bloques  del modelo  TVIPFM  puede  verse  en  la  Figura  3‐1.  En  este modelo  la  señal ݉ሺݐሻ, 


























































࡯ࡼࢄሺ࢔ሻ),  frecuencia respiratoria  (ࡲࡾሺ࢔ሻ), VO2 y VCO2  (obtenidas con el 
CPX). 
Como hemos visto, el  registro del CPX no  tiene uniformidad  temporal en  la  toma de 
muestras, de esta manera necesitamos conocer  los momentos en  los que  las señales del CPX 















de  inicio que  los colaboradores en  la elaboración de  la base de datos se daban por voz en el 











En  este proyecto  se utilizará  la distribución pseudo Wigner‐Ville  suavizada  (SPWVD) 
para el análisis y representación tiempo‐frecuencia de la HRV. Se elige esta distribución porque 













௫ܲሺ݊,݉ሻ ൌ 2 ෍ |݄ሺ݇ሻ|ଶ ൥ ෍ ݃ሺ݊ᇱሻݔሺ݊ ൅ ݊ᇱ ൅ ݇ሻݔכ
ேିଵ
௡ᇲୀିேାଵ








donde ݊ y ݉ ൌ െܯ ൅ 1,… ,ܯ, son los índices en tiempo y frecuencia respectivamente. 
El  término  |݄ሺ݇ሻ|ଶ  es  una  ventana  de  suavizado  frecuencial  de  longitud  2ܭ െ 1 ሺ2ܭ െ 1 ൏
2ܯሻ. El  término ݃ሺ݊’ሻ es una ventana de suavizado  temporal simétrica de  longitud 2ܰ െ 1. 
Para conservar la energía las ventanas de suavizado están normalizadas tal que |݄ሺ0ሻ|ଶ ൌ 1 y 





















Se  han  probado  distintas  ventanas  tanto  para  el  filtrado  frecuencial  como  para  el 
temporal, optando al final en ambos casos por ventanas de Hamming de distinta longitud, 2K‐1 
y 2N‐1, respectivamente. 
La  inspección  visual  de  los  mapas  de  potencia  tiempo‐frecuencia  acompañada  del 
computo de  las potencias en  las bandas de  interés de varias pruebas de esfuerzo  llevó a  la 
elección de los parámetros 2K‐1=513 y 2N‐1=203 muestras. 
Para el caso de  la ventana para el  filtrado  temporal,  si  se aumentaba  su  longitud  se 
perdía  resolución en el  seguimiento de  la evolución  temporal de  las distintas  componentes, 
haciendo  lentos  los  transitorios  en  los  casos  en  los  que  la  potencia  en  determinadas 
componentes cambiaba abruptamente. En cambio, si se reducía  la  longitud del enventanado 
temporal,  se  ganaba  resolución en el  seguimiento de  la evolución  temporal de  las distintas 
componentes, pero  los términos cruzados no eran suficientemente atenuados dificultando  la 
interpretación de la SPWVD y sobreestimando la potencia asociada a cada componente. 





Como  ya  veíamos  en  la  introducción,  en  los diferentes  trabajos publicados  sobre  la 









su  potencia  asociada  e  identificar  sus  patrones  de  comportamiento.  Estas  componentes 




















donde ܫ  representa cada una de  las componentes, y ݉ܫ݈ y ݉ܫݑ son,  respectivamente, 
los  índices  asociados  a  las  frecuencias  inferior  y  superior  de  las  correspondientes  bandas 
frecuenciales de cada componente, que se definen a continuación.  
 
Definición  de  bandas  frecuenciales  para  cada  una  de  las  componentes  de  la HRV 
analizadas 
1) La  banda  frecuencial  asociada  a  la  componente  de  LF  se  define  de 
manera clásica entre 0.04 y 0.15 Hz.  
 
2) Para  la  componente de HF no  se ha  considerado  la banda  clásica de 
0.15 a 0.4 Hz ya que, según se ha explicado anteriormente, esta componente es 
debida  fundamentalmente  a  la  RSA  y,  por  tanto,  depende  de  la  frecuencia 
respiratoria, que, en pruebas de esfuerzo excede  frecuentemente  los 0.4 Hz. En 
este proyecto la banda asociada a la componente de HF se ha definido centrada en 










existe un  límite  superior  y un  límite  inferior que no  se permite  sobrepasar a  la 
banda  de HF.  El  límite  inferior  es  0.15 Hz  y  representa  el  límite  superior  de  la 
banda de LF, y el límite superior viene dado por la mitad del ritmo cardiaco medio, 




a partir de ahora componente de  la cadencia  (CF, cadence  frequency), bien de  la 






se define  igual que para  la  componente de HF y  se  imponen  los mismos  límites 
inferior y superior. 
En la Figura 3‐4 se muestra el mismo mapa de potencia que se presentaba en la Figura 
3‐3,  pero  esta  vez  con  las  bandas  HF  y  CF  superpuestas  y  con  la  diferencia  de  que  se  ha 













cardiaco.  Si  pensamos  en  el  modelo  TVIPFM,  para  estimar  la  señal  moduladora  con 
información del ANS,  sólo disponemos de  información en  los  instantes de ocurrencia de  los 
latidos. Como consecuencia, el espectro de  la señal moduladora estimada,  ෝ݉ ሺ݊ሻ, consiste en 
la  repetición  periódica  del  espectro  de  la  señal ݉ሺݐሻ  en  los múltiplos  de  la  frecuencia  de 
muestreo,  es  decir,  del  ritmo  cardiaco.  En  la  Figura  3‐5  presentamos  un  ejemplo  para 







la  Figura  3‐5, ܨ஼   es mayor  que 
ܨுோ
2ൗ   al  replicarse  el  espectro  por  el  efecto  del muestreo 









los  alias  asociados  a  la  componente  de  la  cadencia  que  aparecerán  en  las  siguientes 
frecuencias:  
• ܨுோሺ݊ሻ െ ܨ஼ሺ݊ሻ 
• െܨுோሺ݊ሻ ൅ 2ܨ஼ሺ݊ሻ 
• ܨுோሺ݊ሻ െ 2ܨ஼ሺ݊ሻ 
La potencia asociada a cada uno de estos alias se calcula según se definió en ((3.5) en 
una banda centrada en la correspondiente frecuencia instantánea anteriormente definida, con 
una anchura de 0.125 Hz, y con  las mismos  límites  inferior y  superior considerados para  las 
componentes  de  HF  y  CF.  En  la  Figura  3‐6  se muestra  el mismo mapa  que  hemos  venido 
mostrando  como  ejemplo,  con  estas  componentes  superpuestas, dibujadas  en  color blanco 
(െܨுோሺ݊ሻ ൅ 2ܨ஼ሺ݊ሻ)  y  azul  claro  (ܨுோሺ݊ሻ െ ܨ஼ሺ݊ሻ).  En  la  banda  centrada  en  െܨுோሺ݊ሻ ൅
2ܨ஼ሺ݊ሻ se pueden ver claramente frecuencias con altos valores de potencia. Como se observa 


























 Puede  comprobarse  que  estas  componentes  debidas  al  aliasing  pueden  ser 
significativas  y  claramente  visibles  en  el  mapa  de  potencias.  Además,  pueden  introducir 
errores  en  el  cálculo  de  la  potencia  de  las  otras  componentes  de  la  HRV  debido  a  la 
intersección entre estas componentes y las correspondientes a  LF y/o HF.  
En  resumen,  si  no  tuviéramos  en  cuenta  estos  términos  podríamos  encontrarnos 





ii) Sobreestimación de  la potencia de  la componente de HF o LF al verse 
solapadas  sus  bandas  frecuenciales  con  las  de  algunos  de  estos 
términos. 
Las  medidas  que  hemos  tomado  para  aminorar  estos  efectos  no  deseados  han 
consistido en:  










sus  alias.  Cuando  este  fenómeno  de  solapamiento  ocurre  no  somos 
capaces de diferenciar cuánta de  la potencia que existe en  la banda, 
durante el intervalo de tiempo que dura el solapamiento, corresponde 
a  cada  una  de  las  componentes  solapadas,  con  lo  que  únicamente 
podremos  calcular  el  porcentaje  de  tiempo  que  aparece  este 














la banda  asociada  a  esta  cadencia  comienza  a  intersectar  con  el  límite  superior de nuestro 
espectro marcado por la frecuencia ܨுோሺ݊ሻ 2⁄ , a partir de ese momento comienza a computar 
la potencia asociada a esta componente. Las componentes que corresponden con los términos 
en ܨுோሺ݊ሻ െ ܨ஼ሺ݊ሻ (Figura 3‐6 (b)) y en െܨுோሺ݊ሻ ൅ 2ܨ஼ሺ݊ሻ (Figura 3‐6 (c)) que son visibles en 
el mapa de potencia son las contribuciones más significativas de todas las relacionadas con la 
CF, y en concreto  la componente correspondiente a െܨுோሺ݊ሻ ൅ 2ܨ஼ሺ݊ሻ vemos que es  la que 

















a  ser  objeto  de  este  estudio  (LF, HF  y  CF)  y  que  se  ha  explicado  cómo  se  va  a  realizar  la 
cuantificación de la potencia para cada una de estas componentes, vamos a proceder a definir 




• En  primer  lugar  se  ha  decidido  estudiar  la  potencia  asociada  a  estas 
componentes  en  4  momentos  significativos  de  la  prueba:  segundo  minuto 
después de haber comenzado la prueba de esfuerzo (INI), último minuto antes 
del  fin  de  la  prueba,  donde  cada  sujeto  alcanzaba  su  frecuencia  cardiaca 









• En  segundo  lugar  se  han  estudiado  estas  componentes  en  5  intervalos  de 
tiempo  relacionados  con  la  velocidad  máxima.  Éste  método  nos  permite 
relacionar  el  comportamiento  de  la  potencia  asociada  a  estas  componentes 






componente  con  el  VO2max  de  cada  sujeto  durante  la  prueba  de  esfuerzo 
máxima.  Para  esto  se  han  calculado  los  siguientes  parámetros:  a)  VO2  en 
reposo:  se obtiene promediando VO2 de  cada  sujeto durante  los minutos de 
reposo  previos  al  inicio  de  la  fase  de  esfuerzo;  b)  VO2max,  es  el  máximo 
volumen de oxígeno por unidad de  tiempo  (medido en ml/min o ml/kg/min) 
que el organismo del deportista consigue transportar y utilizar; c) delta de VO2 







que puedan  tener  un  significado  fisiológico para  evaluar  la  evolución  de  la HRV  y  ver  si  se 
aprecian cambios significativos en su distribución de potencia en relación a estos momentos 
metabólicamente significativos.  
Los momentos  INI  y  FIN  pretenden  reflejar  respectivamente  el  estado  de  esfuerzo 
moderado al inicio de la prueba y el momento de esfuerzo máximo al final. 
Los  momentos  VT1  y  VT2  corresponden  al  umbral  aeróbico  y  umbral  anaeróbico 
respectivamente.  
En  el  0  se  ha  incluido  una  descripción  de  los  fundamentos  fisiológicos  de  estos 
umbrales y la metodología seguida para determinar estos instantes en las distintas pruebas de  
esfuerzo.  
En  la  Figura  3‐9  aparece  dibujado  en  azul  la  evolución  del  ritmo  cardiaco  de  un 
voluntario durante la prueba de esfuerzo. Se indican los momentos de inicio y fin de la fase de 
esfuerzo. También se indican los momentos correspondientes al VT1 y al VT2. Superpuestos en 
rojo  podemos  ver  los  intervalos  de  tiempo  correspondientes  a  INI  y  a  FIN.  También  se 
superponen en verde los intervalos de 1 minuto centrados en los umbrales VT1 y VT2. En estas 
franjas rojas y verdes será donde se calculen  las potencias de  las distintas componentes para 
luego  analizar  su  evolución  en  estos  instantes.  Hay    que  decir  que  en  muchos  casos,  los 












Vamos a utilizar  la  Figura 3‐10 para explicar  los  intervalos atendiendo a  la  carga de 
trabajo. En el caso del  tapiz  rodante,  la carga máxima de  trabajo se puede  relacionar con  la 
velocidad máxima que cada uno de los sujetos alcanza durante la prueba (Vmax). A partir de ahí 















































durante  los minutos de  reposo antes del  inicio del esfuerzo. También  se puede ver en  línea 
roja el VO2max que en este caso era de 4641 ml/min. Como se ha explicado antes, a partir de 


















































se  incrementa  más  rápidamente  al  principio  y  progresivamente  a  medida  que  se  llega  al 








Como  se  ha  visto  en  el  punto  3.3  tanto  la  CF  como  sus  alias,  pueden  solaparse  en 
momentos de  la prueba con  las componentes de LF y de HF. Se han decidido calcular  lo que 
hemos llamado índices de solapamiento entre bandas frecuenciales. Estos índices nos indican 
el tanto por ciento de tiempo dentro de un  intervalo de  los que se han definido en el punto 



























En  ambos  casos,  el  solapamiento  se  produce  con  el  alias  centrado  en െܨுோሺ݊ሻ ൅
2ܨ஼ሺ݊ሻ . Marcamos con círculos rojos los instantes inicial y final del solapamiento. En este caso 
el  efecto  de  solapamiento  es  visible  en  las  gráficas  que  representan  la  potencia  de  cada 
componente. Vemos que en el  intervalo que dura el solapamiento con HF  la potencia de HF 













durante  un  intervalo  de  solapamiento  estamos  viendo  potencia  en  la  banda  de  HF  que 
seguramente no está relacionada con el sistema parasimpático ni con  la respiración sino que 
se debe a la contribución de un término asociado a CF.  
En  segundo  lugar  la  componente  en  െܨுோሺ݊ሻ ൅ 2ܨ஼ሺ݊ሻ acaba  solapándose  con  la 
banda  de  LF  (representada  por  dos  líneas  negras  sólidas  en  0.04  y  0.15 Hz  en  el mapa  de 
potencia).  En  este  caso  no  se  observa  un  incremento muy  notable  de  la  potencia  en  LF  a 
medida  que  se  va  produciendo  el  solapamiento  pero  lo  que  sí  es  más  significativo  es  el 
























Una  vez  que  ya  tenemos  para  cada  instante,  la  potencia  de  cada  componente 
normalizada,  calcularemos  la media  de  estas  potencias  normalizadas  durante  los  intervalos 
temporales  que  han  sido  definidos  en  el  punto  3.4,  ya  sea  atendiendo  a  los  umbrales,  al 
consumo o a la velocidad.  




















Estos  valores medios  en  los  intervalos  serán  los  resultados  que  utilizaremos  como 
entrada para el análisis estadístico. 
Al final del apartado 3.4.3 se ha planteado como un posible problema la corta duración 






de Kolmogorov‐Smirnov. Este  test compara  los valores de un conjunto de datos con  los una 
distribución  normal  estándar.  La  hipótesis  nula  es  que  el  conjunto  de  datos  tiene  una 
distribución normal, mientras que  la hipótesis alternativa es que el conjunto de datos no se 


























De  las 25 pruebas máximas que  fueron  realizadas  sobre  tapiz  rodante, dos  tuvieron 
que ser descartadas por problemas en la adquisición de datos, seguramente debidos a un mal 
funcionamiento en el registro de datos RR por el POLAR. 
































Los mapas de potencia  representados en  la  Figura 4‐1  corresponden al  intervalo de 
tiempo de esfuerzo del deportista, se han eliminado  los minutos previos de reposo del  inicio 
de la prueba y los finales de recuperación. Debajo de cada mapa aparece la representación de 
la  potencia  asociada  a  cada  componente  y  su  comportamiento  con  el  tiempo.  Hemos 
representado  el  valor  de  potencia  en  las  bandas  de  LF,  de  HF  y  todas  las  contribuciones 
relacionadas con la cadencia. También se han representado sobre las gráficas de potencia, los 
intervalos de solapamiento entre CF y sus alias con LF y HF.   
En esta  figura  se  ve  claramente que  al  superponer el mapa de potencia obtenido  a 




y  de  HF,  fenómenos  que  ya  estaban  descritos  y  que  eran  esperados,  como  en  las  bandas 
asociadas a la CF, que era uno de los objetivos que nos proponíamos en el planteamiento del 
proyecto. 
La  potencia  asociada  a  CF  y  sus  alias  representa  una media  del  21,3±12,6%  de  la 
potencia total de la HRV durante la prueba de esfuerzo, promediando las pruebas de todos los 
sujetos. 
Ahora  que  ya  se  ha  visto  que  estas  componentes  aparecen,  vamos  a  presentar  los 
resultados estadísticos con los que hemos intentado caracterizarlas en distintos instantes de la 




de  esfuerzo  analizadas,  junto  con  la  evolución  de  la  potencia  asociada  a  cada  componente 
estudiada. 
En el 0 se adjuntan  las  tablas con  los datos completos obtenidos después de  todo el 
procesado.  En  este  apartado  nos  limitaremos  a  presentar  las  matrices  de  Wilcoxon  y  los 
















Potencia de CF en umbrales INI, VT1, VT2 y FIN
PCF en INI





Podemos  ver  que  en  ninguna  de  las  3  componentes  se  observa  una  gran  variación 
entre el  instante  INI y el  instante VT1. También  se observa que  tanto en  LF como en HF,  la 
variación de los dos últimos umbrales (VT2  y FIN) sí que es significativa con el resto, mientras 




resultar  la  comparación  entre  todos  los  umbrales  no  significativa  (NS).  En  estas  matrices 
representamos el estadístico ߩ que hemos introducido en 3.6. 
  
umbrales LF  INI  VT1  VT2  FIN 
INI     NS  0,00048292 4,01E‐05 
VT1  NS     0,00077888 4,01E‐05 
VT2  0,00048292 0,00077888    0,00110318 
FIN  4,01E‐05  4,01E‐05  0,00110318   
              
umbrales HF  INI  VT1  VT2  FIN 
INI     NS  0,01858462 0,00048292 
VT1  NS     0,01557647 0,00077888 
VT2  0,01858462 0,01557647    0,00240107 
FIN  0,00048292 0,00077888 0,00240107   




En  la  Figura 4‐3  adjuntamos para  finalizar  con  los  resultados obtenidos  según  estos 
umbrales,  los diagramas de  cajas que muestran el  solapamiento entre  LF‐CF  y HF‐CF en  los 
distintos  instantes  de  estudio.  Mientras  que  entre  LF  y  CF  solo  se  dan  fenómenos  de 
solapamiento  en  los  intervalos  de  tiempo  VT2  y  FIN,  no  encontrándose  casos,  salvo  3 












En  la  Figura  4‐4  representamos  los  diagramas  de  cajas    en  los  rangos  definidos  de 






Solapamiento LF-CF en umbrales INI, VT1, VT2 y FIN










Potencia de CF por %velocidad max




Esta  percepción  que  tenemos  al  analizar  visualmente  los  diagramas  de  cajas    se 
confirma con los datos que arrojan las matrices de Wilcoxon al comparar estos resultados. No 
incluimos  la matriz  relativa  a  la CF porque  como  ya  se había  previsto ofrece  resultados  no 
significativos entre cualquiera de los rangos considerados. En el caso de la LF vemos que todos 
los índices del test de Wilcoxon son bastante bajos, lo que indica que las diferencias entre las 
potencias  cuantificadas  en  los  5  tramos  son  bastante  significativas,  evidenciándose  una 







LF %∆V  0‐20%  20‐40%  40‐60%  60‐80%  80‐100% 
0‐20%     4,0254E‐05  2,7016E‐05  2,70E‐05  2,70E‐05 
20‐40%  4,0254E‐05     0,00023304 8,7261E‐05  4,59E‐05 
40‐60%  2,7016E‐05  0,00023304    0,01767456 4,18E‐04 
60‐80%  2,70E‐05  8,7261E‐05  0,01767456    0,00018326 
80‐100%  2,70E‐05  4,59E‐05  4,18E‐04  0,00018326   
                 
HF %∆V  0‐20%  20‐40%  40‐60%  60‐80%  80‐100% 
0‐20%     0,00424971 0,01158824 1,92E‐03  1,62E‐04 
20‐40%  0,00424971     NS  0,03081437 1,41E‐03 
40‐60%  0,01158824  NS     NS  4,25E‐03 
60‐80%  1,92E‐03  0,03081437 NS     0,00513921 
80‐100%  1,62E‐04  1,41E‐03  4,25E‐03  0,00513921   




es el alto  índice de solapamiento que en este caso  tenemos entre LF y CF en el  intervalo de 
velocidades 80‐100%, y en menor medida en el 60‐80%. Debido a la forma en la que tratamos 
estos  solapamientos  entre  LF  y  CF,  se  puede  pensar  que  este  efecto  contribuye  a  que  la 
potencia  asociada  a  CF  en  los  intervalos  de  alta  velocidad  no  se  incrementa  porque  las 















En  la  Figura  4‐6  adjuntamos  los  diagramas  de  cajas  correspondientes  a  las  tres 
componentes estudiadas y sus valores en los rangos que ya hemos definido en 3.4.  
Solapamiento HF-CF por %velocidad max














prueba  tiene un  comportamiento  similar  al observado  según  la  velocidad.  Se  aprecia que  a 
medida que la prueba avanza la potencia en LF se va reduciendo pasando de valores medianos 
próximos  al 50% de  la potencia  total,  cuando estamos en  valores de VO2 bajos, a  significar 
menos de un 10% cuando los valores de consumo son próximos al máximo. Vemos en la matriz 




embargo  este  aumento  no  es  tan  claro  en  los  primeros  intervalos,  y  sólo  cuando  nos 
aproximamos  a  valores  altos  de  VO2  el  peso  de  la  potencia  asociada  a  la  HF  comienza  a 
aumentar significativamente,  llegando a valores en mediana próximos al 20% de  la potencia 
total  cuando  el  consumo  ∆VO2  se  encuentra  entre  el  80‐100%.  El  porcentaje  de  potencia 
asociada  a  la  CF  y  a  sus  alias  es  bajo  en  el  primer  intervalo  de  consumo,  aumentando 
significativamente  en  el  intervalo  entre  el  20‐40%  ∆VO2  para  luego  permanecer  bastante 
estable en las siguientes divisiones según el consumo, no cambiando significativamente como 
vemos en la matriz de la Tabla 4‐3. Desde este segundo intervalo 20‐40% ∆VO2 y hasta el final, 
la mediana del porcentaje de  la potencia asociada a  las componentes de  la cadencia sobre  la 
potencia total se mueve en valores entre el 15 y el 20%. 
 
LF %∆VO2  0‐20%  20‐40%  40‐60%  60‐80%  80‐100% 
0‐20%     0,0014711  0,00264242 5,96E‐05  5,96E‐05 
20‐40%  0,0014711     NS  0,00021417 5,96E‐05 
40‐60%  0,00264242  NS     0,00028104 6,90E‐05 
60‐80%  5,96E‐05  0,00021417 0,00028104    0,0007962 
80‐100%  5,96E‐05  5,96E‐05  6,90E‐05  0,0007962    
                 
HF %∆VO2  0‐20%  20‐40%  40‐60%  60‐80%  80‐100% 
0‐20%     NS  NS  1,90E‐02  4,77E‐04 
20‐40%  NS     NS  0,02730632 4,14E‐03 
40‐60%  NS  NS     NS  5,72E‐03 
60‐80%  1,90E‐02  0,02730632 NS     0,0014711 
80‐100%  4,77E‐04  4,14E‐03  5,72E‐03  0,0014711    
                 
CF %∆VO2  0‐20%  20‐40%  40‐60%  60‐80%  80‐100% 
0‐20%     0,00086348 0,00073775 3,86E‐04  1,18E‐03 
20‐40%  0,00086348     NS  NS  NS 
40‐60%  0,00073775  NS     NS  NS 
60‐80%  3,86E‐04  NS  NS     NS 
80‐100%  1,18E‐03  NS  NS  NS    













Solapamiento HF-CF por %∆VO2








Aparición de  la componente de  la cadencia de forma consistente en  la mayor parte 
de las pruebas. 
En las 23 pruebas consideradas como válidas, la simple inspección visual de los mapas 




observadas  en  las  bandas  asociadas  a  cada  componente,  vemos  como  efectivamente  la  CF 
tiene  una  potencia  significativa,  tanto,  que  a  veces  incluso  es  sensiblemente mayor  que  la 
potencia asociada a la HF o a la LF. 
En  la  Figura  4‐1  se  han  adjuntado  unos  ejemplos  de mapas  de  potencia  donde  se 
observa la existencia de potencia en las bandas asociadas a estas componentes de la cadencia 














en  torno  al  umbral  aeróbico.  En  cambio,  atendiendo  a  los momentos VT2  y  FIN,  si  que  se 
observan  cambios  significativos  en  el  comportamiento  tanto  de  la  HF  como  de  la  LF, 
comportándose  como  era  de  esperar,  con  una  disminución  significativa  del  peso  de  las 
potencias de la banda de LF a medida que aumenta el esfuerzo, y un incremento del peso de la 
potencia  asociada  a  la  HF  [10].  Aunque  las  variaciones  del  peso  de  la  componente  de  la 
cadencia no sean sustanciales entre los distintos intervalos considerados, sí que es de destacar 








LF  y  las  componentes  asociadas  a  la  cadencia  en  los  dos  últimos  intervalos  (VT2  y  FIN).  Si 
tenemos en  cuenta que en el momento que  la banda  asociada a  alguna  componente de  la 
cadencia intersectaba la banda de LF se dejaban de computar la potencia de esas frecuencias 
solapadas  en  la  componente  asociada  a  la  cadencia,  la  existencia  de  altos  valores  de 
solapamiento  entre  LF  y  las  bandas  asociadas  a  la  cadencia  podría  influir  en  que  potencia 
existente en alias de la frecuencia de la cadencia no esté siendo contada por verse esta banda 
solapada con  la LF. Por  la misma razón, podemos estar contando potencia en LF que se debe 
alguna  componente  relacionada  con  la  cadencia  solapada,  pudiendo  alterar  la  tendencia 
esperada de disminución del peso de la componente LF a medida que aumenta el esfuerzo. 
(ii) Según velocidad 
En  este  caso,  debido  a  que  los  incrementos  de  velocidad  durante  la  prueba  eran 
uniformes  en  el  tiempo,  los  rangos  en  los que  se ha dividido  la prueba  atendiendo  al %∆V 
resultan  bastante  constantes  en  cuanto  a  su  duración,  diferenciándose  cada  intervalo  en 
±1min con los demás. 
Si  observamos  el  comportamiento  de  las  componente  asociadas  a  la  cadencia  de 
acuerdo a esta división, vemos que tampoco en este caso existen cambios significativos entre 
el peso de la potencia asociada a las mismas entre los distintos momentos considerados. De la 
misma  manera  que  veíamos  en  el  caso  anterior,  aunque  la  potencia  asociada  a  las 
componentes  de  la  cadencia  no  cambie  significativamente  a  lo  largo  de  la  prueba,  si  que 
vemos  en  los  diagramas  de  cajas  de  la  Figura  4‐4  que  durante  todos  los  intervalos  sigue 
teniendo una mediana superior al 15% de potencia sobre el total. 






De nuevo,  lo más  relevante en  cuanto a  los  solapamientos es  la existencia de estos 
entre LF y los alias de la componente de la cadencia en el último intervalo correspondiente al 
80‐100%∆V.  El  efecto  de  estos  solapamientos  ha  sido  ya  explicado  en  el  caso  anterior.  En 
cuanto  a  los  solapamientos  entre  HF  y  las  componentes  de  la  cadencia,  aunque  sólo  son 
significativos en el  rango 0‐20%∆V, algunos valores altos que aparecen en  los  intervalos 40‐
60%∆V y 60‐80%∆V  (cruces  rojas en  los diagramas de cajas de  la Figura 4‐5) pueden  ser  los 








constantes.  Como  ya  hemos  introducido  en  3.4.3  los  dos  o  tres  primeros  intervalos  (los 
correspondientes a los niveles de consumo entre 0‐20%, 20‐40% y 40‐60%) duran poco tiempo 
y en ellos se promedian pocos valores de potencia, mientras que en los dos últimos rangos de 
consumo,  los  correspondientes  a  los  valores  de  ∆VO2  entre  el  60‐80%  y  el  80‐100%,  son 
bastante más  largos. Esto es debido a  las características propias de  la curva de VO2 frente al 
tiempo,  donde  ya  vimos  que  no  se  comporta  de  manera  lineal  sino  que  en  los  primeros 




Figura 5‐1. En esta  figura se ha  representado  la evolución del VO2 de un sujeto durante una 





En  la  Figura  5‐1  también  se  puede  observar  que  la  banda  correspondiente  a  la  CF 
(dibujada  en  rosa  en  la  gráfica  inferior)  tiene  un  transitorio  al  inicio  de  la  prueba.  Esto  es 
debido a dos efectos que se suman: el primero es que el tapiz rodante donde se realizaban las 
pruebas  tenía una gran  inercia,  tanto de  inicio como de parada, con  lo que una vez dada  la 
señal de comienzo de  la prueba, tardaba varios segundos en alcanzar  la velocidad  inicial de 8 
km/h, y durante este tiempo el sujeto  iba caminando adecuando su paso a  la velocidad de  la 
cinta; el segundo efecto es el  transitorio que  introduce  la medida del podómetro del POLAR 
que  también  tarda  unos  segundos  en  promediar  y  estabilizar  los  primeros  datos  sobre  la 
frecuencia de la zancada. Estos dos efectos ocurren a la vez que el deportista ya ha comenzado 
la actividad con  lo que el VO2 comienza a  incrementarse. En este caso de  la Figura 5‐1 vemos 
que efectivamente en el intervalo 0‐20% todas las medidas de potencia que se hagan sobre las 
bandas  asociadas  a  la  cadencia  serán  erróneas,  así  como  los  índices  de  solapamiento 
calculados, porque está en pleno transitorio de  inicio. En este caso de ejemplo, estos efectos 
provocados  por  el  transitorio  de  inicio  se  ven  restringidos  al  primer  intervalo  pero  hay 
bastantes casos en  los que también se extienden al segundo e  incluso al tercero, por  la corta 
duración que tienen como hemos explicado antes. 
Esto  nos  lleva  a  tomar  con  cautela  los  datos  de  potencia  obtenidos  para  las 
componentes de la cadencia en los primeros intervalos según el %∆VO2, y darle más validez a 
























 Una  vez que hemos hecho esta  consideración, podemos analizar  con más precisión 
tanto los resultados ofrecidos por los diagramas de cajas como por las matrices de Wilcoxon.  
Vemos que en  la componente de LF el descenso de peso de  la potencia en su banda 






que  sólo  son  significativas  las  variaciones  con  los  dos  últimos  intervalos.  Notar  que  es 
realmente en cuanto el VO2 pasa del 60% cuando comienza a tener más importancia el peso de 
la potencia en HF. 
En  caso  de  la  cadencia,  sólo  es  significativo  el  cambio  entre  los  valores  del  primer 
intervalo con  todos  los demás, siendo el valor de  la potencia asociada a  la cadencia en este 
primer intervalo (0‐20%∆VO2) muy bajo. Esto es claramente debido al transitorio que afecta a 
la  cadencia  y  sus  componentes  asociadas  al  inicio  de  la  prueba,  que  hace  que  la  potencia 
computada en estas bandas durante el primer intervalo no sea representativa y sea muy baja. 
Si  no  tenemos  en  cuenta  este  valor  en  el  primer  intervalo,  volvemos  a  ver  que 




Efectos  del  solapamiento  de  las  componentes  y métodos  de  paliar  estos  efectos. 
Errores  en  la  interpretación  de  potencia  en  bandas  clásicas  debidas  al  solapamiento  de 
bandas con alias. 
Ya se ha explicado a  lo  largo de esta memoria  los casos de solapamiento que se dan 
principalmente entre  las bandas de LF y HF con  las bandas que aparecen por  los efectos del 
aliasing.  
Estos  solapamientos  pueden  llevar  a  obtener  conclusiones  erróneas  a  la  hora  de 
interpretar la potencia de las componentes de HF y de LF como una medida de la actividad del 
ANS. En el punto 3.5 hemos visto un caso en el que debido a un solapamiento entre la HF y la 
componente en െܨுோሺ݊ሻ ൅ 2ܨ஼ሺ݊ሻ teníamos una falsa aparición de potencia en  la banda de 





















En  este  caso  vemos  que  la  potencia  asociada  a  la  cadencia  es  mayor  que  la 
correspondiente a la LF (que sabemos que decae rápidamente al inicio del ejercicio) y a la HF 
durante prácticamente  toda  la prueba, aunque hay que apuntar que en  la Figura 5‐2 se han 
omitido  los  dos  primeros minutos  en  los  que  la  LF  tiene  una  potencia muy  alta  y  aunque 
decrece  rápidamente  no  dejaría  apreciar  el  resto  de  componentes.  En  la  evolución  de  la 






cuenta  la  existencia  de  una  componente  asociada  a  la  cadencia  de  la  zancada  que  como 
estamos  viendo  lleva  aparejada  una  potencia  significativa,  podríamos  llegar  a  conclusiones 
erróneas sobre la actividad del sistema parasimpático en este caso. 
Con  estos  ejemplos  se  expone  claramente  la  importancia  que  tiene  considerar  los 
solapamientos tanto de  la frecuencia de  la zancada como de sus componentes asociadas con 
las bandas  clásicas de  LF  y HF,  y  los problemas de  interpretación que podemos  tener  si no 
prestamos la debida atención a estos fenómenos. 
























número de  casos que después de  la eliminación de  los valores con  índices de  solapamiento 
mayores al 60% nos han quedado para el análisis estadístico. 
  LF  HF  CF 
Umbrales  16  20  12 
Consumo  11  17  6 
Velocidad  15  20  10 
Tabla 5‐1 Número de valores consideradas pare el estudio estadístico según criterio de estudio y banda 
frecuencial. 




‐ Los  cambios  entre  los  3  primeros  umbrales  según  el  %∆VO2  para  las  3 





peso  sobre  la  potencia  total  a medida  que  el  nivel  de  esfuerzo  se  aproxima  al 
máximo. 
‐ Existe  una  componente  frecuencial  claramente  relacionada  con  la  cadencia  de 
zancada  que  estadísticamente  no  sufre  cambios  muy  significativos  ni  con  el 
aumento en el VO2 ni con el aumento de la carga de trabajo (%velocidad máxima), 
ni siendo observada en los distintos umbrales fisiológicos considerados. Pese a no 
























para  el  registro  de  datos.  En  este  caso  podríamos  pensar  que  el  POLAR,  en  su manera  de 
detectar y registrar  los  intervalos RR, proceso del que desconocemos  los detalles,  introduzca 


















aunque  también  encuentran  valores  altos  de  esta  PFC  al  principio  del  ejercicio  que  se 
relacionan con solapamiento con la HF. En nuestro caso, la potencia asociada a la cadencia no 
aumenta de manera significativa con el nivel de esfuerzo, lo que consideramos debido a que a 
diferencia de en  [7] nosotros sí que consideramos  los alias de  la CF y hemos visto que éstos 
tienen un valor notable al comienzo de la prueba. 
También en [7] se afirma que para valores de cargas de trabajo altas (superiores al 60% 
de  la  potencia  máxima  desarrollada  por  los  ciclistas  durante  las  pruebas  sobre  el 
cicloergómetro),  la HRV está gobernada principalmente por dos componentes,  la debida a  la 
RSA,  y  la  PFC,  suponiendo  aproximadamente  un  60  y  un  40%  respectivamente  sobre  la 
densidad  espectral de potencia de  la HRV.  En  este  aspecto nuestro  estudio  es  coincidente, 
siendo  a  partir  del  60%  del %∆V  cuando  tanto  la  HF  como  la  componente  de  la  cadencia 
comienzan a  ser  significativamente más  importantes que  la potencia en  LF. Sin embargo en 
nuestro caso, los valores típicos estadísticos de porcentaje de potencia sobre la potencia total 
en el momento de esfuerzo máximo están alrededor del 15% para la cadencia y sobre el 20% 
para  la HF.  El  65%  de  la  potencia  tota  restante  corresponderá  en  una  pequeña  parte  a  la 
contribución de  la componente en LF y en mayor medida a toda  la potencia que exista en el 
espectro  correspondiente  a  términos  cruzados,  otros  alias  no  considerados  u  otras 
componentes no analizadas que pueden existir. 
La evidencia de  la existencia de una componente asociada a  la cadencia en  la HRV y 
que  se  mantiene  más  o  menos  constante  con  el  incremento  de  la  carga  de  trabajo  es 
consistente con  la suposición de que esta componente puede ser  inducida mecánicamente, y 
ser originada por la modulación dinámica del retorno venoso por la contracción rítmica de los 
músculos  de  las  piernas.  En  efecto,  la  alternancia  entre  las    fases  concéntrica  y  de  reposo 
durante  una  secuencia  de  contracciones  dinámicas  convierten  en  pulsátil  el  flujo  venoso, 
incrementándose durante  la contracción y viéndose reducido durante  la fase de relajamiento 
[49,  50,  51].  Como  ya  se  introducía  en  [7],  el  incremento  en  el  flujo  venoso  debido  a  las 
contracciones  sucesivas  y  alternadas,  puede  acentuar  una  apropiada  precarga  cardiaca  y 
activar  una  respuesta  cronotrópica  positiva  del  nodo  sinoauricular  a  la  frecuencia  de 
locomoción.  
Diversos  estudios  [30,  31,  33,  34,  35] han propuesto que  el  acoplamiento  entre  los 
sistemas locomotor y cardiaco optimiza el flujo sanguíneo hacia los músculos responsables del 
ejercicio y minimiza el consumo de energía debido a la contracción cardiaca. Podemos pensar 
entonces,  que  una  modulación  a  la  frecuencia  cardiaca  con  un  origen  mecánico  puede 
contribuir  a  optimizar  en  alguna  medida  la  eficiencia  de  la  contracción  cardiaca,  aunque 
también es posible que dicha modulación únicamente refleje una respuesta homeostática del 
corazón. 
Los  resultados obtenidos en este proyecto  cuestionan que  la  señal moduladora de  la 
que  partimos,  tenga  un  origen  puramente  neurológico,  pudiendo  verse  afectada  por  los 











componente  en  la  banda  de  LF,  considerada  como  una medida  de  la  actividad  del  sistema 
simpático  sobre el  sistema  cardiaco, y  la banda de HF,  considerada  como una medida de  la 
actividad del  sistema parasimpático  y  estrechamente  ligada  con  la  frecuencia  respiratoria  a 
través de la RSA. 
Además de estas dos componentes ya descritas y conocidas, existen estudios recientes 
[5,  7]  que  describen  la  existencia  de  otra  componente  frecuencial  relevante  en  la  HRV 
observada en registros efectuados a ciclistas durante pruebas de esfuerzo incrementales. Esta 




la  frecuencia de  la  zancada, que,  según nuestra hipótesis  estaría  relacionada  con  el mismo 
acoplo  cardiolocomotor  que  la  componente  a  la  frecuencia  del  pedaleo  en  las  pruebas  de 
esfuerzo sobre cicloergómetro.   
Para  validar  nuestra  hipótesis  y  poder  caracterizar  la  componente  esperada 
elaboramos tres protocolos distintos de pruebas de esfuerzo, aunque como ya se ha explicado, 
finalmente  este  trabajo  se  ha  centrado  en  el  análisis  de  las  pruebas máximas  sobre  tapiz 
rodante. 
Mediante el modelo TVIPFM, hemos estimado  la  señal moduladora  con  información  




a  partir  de  la  HRV  de  sujetos  durante  la  realización  de  pruebas  de  esfuerzo,  es 
significativamente  influenciada por  la cadencia de  la zancada del deportista. Se ha observado 
la aparición de una componente a  la  frecuencia de  la zancada, así como alias asociados a  la 
misma que son debidos al propio muestreo de la señal moduladora por el ritmo cardiaco. 
Se ha llegado a la conclusión que para velocidades sobre el tapiz rodante superiores al 








potencia  en  componentes  en  las  que  realmente  no  existe.  El  desconocimiento  de  este 
fenómeno  puede  ocasionar  errores  al  interpretar  la  potencia  tanto  de  LF  o  de  HF  como 
indicadores de la actividad de los sistemas simpático y parasimpático respectivamente. 
Por  último,  estos  resultados  cuestionan  que  la  señal moduladora  del  ANS  de  la  que 


















A  la hora de plantear  líneas  futuras que  tengan que ver con este proyecto, hay que 
recordar  que  ya  desde  la  concepción  de  este  trabajo  se  pensó  en  elaborar  tres  protocolos 
distintos para realizar distintas pruebas que pudieran permitir comparar los resultados. 
Estas pruebas que han formado parte de la realización de este proyecto están hechas y 
sus  datos  registrados,  con  lo  que  el  trabajo  inmediato  consistiría  en  proceder  a  su  análisis 
estadístico. 
Una de las pruebas se realizó en cicloergómetro fijando la cadencia de la pedalada del 
sujeto en 80  rpm, mientras que  la  tercera  se  realizó de nuevo  sobre  tapiz  rodante  también 
forzando al sujeto a mantener una cadencia de zancada de 80 rpm.  
El análisis de estas dos pruebas y  la comparación con  los  resultados obtenidos en el 
presente  trabajo podrían dar más elementos para  la  interpretación de estos  fenómenos de 
acoplamiento cardiolocomotor.  
En concreto, se sugiere que podrían ser analizados en detenimiento aspectos como: 
(i) Si  se  modifica  el  comportamiento  de  la  componente  asociada  a  la 
zancada en el caso en el que esta cadencia es fijada previamente para 
el deportista. 





























































ܶሺݐሻ ൌ ௗܶ௖ ൅ ௔ܶ௖ሺݐሻ. 
(I.1) 
En  [56]  se  interpreta que  la  señal ݉ሺݐሻ  representa  la modulación  simpático‐vagal  y 
௔ܶ௖ሺݐሻ es el estiramiento del nodo sinusal, es decir, tanto ݉ሺݐሻ como  ௔ܶ௖ሺݐሻ son responsables 
de las variaciones de la HRV, pero tienen diferente origen fisiológico.     









ൌ෍ቀ ௗܶ௖ ൅ ௔ܶ௖൫ݐ௝൯ቁ
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donde ݇ y ݐ௞  son el orden y el  instante de ocurrencia, respectivamente, del  latido k‐
ésimo.  
Si  en  el  intervalo  ݐ௞ି௜ െ ݐ௞  consideramos  que  las  variaciones  de  ௔ܶ௖൫ݐ௝൯,  con 
݇ െ ݅ ൑ ݆ ൑ ݇,  son  suficientemente  pequeñas  como  para  considerarlas  constantes  en  el 
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ൌ ߇ሺݐሻሺ ௗܶ௖ ൅ ௞ܶሻ. 
(I.4) 
donde ߇ሺݐሻ es la función índice continua definida en el intervalo ݐ௞ି௜ ൑ ݐ ൑ ݐ௞  tal que 
߇൫ݐ௝൯ ൌ ݆ െ ሺ݇ െ ݅ሻ para ݇ െ ݅ ൑ ݆ ൑ ݇. 


































஺ ሺݐሻ ൌ ݀ுோ






























señal moduladora ݉ଶሺݐሻ ൌ ݉ሺݐሻ ൅ ்݉ሺݐሻ. 
La  Figura  I‐2  representa  el  diagrama  de  bloques  del  modelo  TVIPFM  equivalente, 












ൌ ݇ ൉ ௗܶ௖, 
(I.10) 



















஻ ሺݐሻ ൌ ݀ுோ




















al  periodo  cardíaco  medio  ௗܶ௖,  es  decir  ݔ ൌ
்ೌ ೎ሺ௧ሻ
்೏೎
՜ 0,  podemos  aplicar  la  aproximación 
ଵ
ଵା௫













































ൌ ൫1 ൅ ݉ሺݐሻ൯ ൉ ݀ுோெ













































஻ ሺݐሻ ൌ ݀ுோ
஻ ሺݐሻ െ ݀ுோெ
஻ ሺݐሻ ൌ










En  resumen,  si  comparamos  el  modelo  TVIPFM  inicial  con  el  propuesto 
























መ݀ுோ௏ሺݐሻ del modelo  IPFM no  representaba un  buen  punto de partida  para  el  análisis de  la 
variabilidad del  ritmo  cardíaco durante prueba de esfuerzo. Con  la  introducción del modelo 











Anexo II. Bases  fisiológicas  de  los  umbrales  aeróbico  y 










• Fase  II:  incremento de  la  ventilación pulmonar proporcional  al  aumento del 









musculares  del  organismo  del  deportista  comienzan  a  producir  ácido  láctico  de  forma 
importante,  abandonando  éste  la  célula  muscular,  dando  lugar  a  una  liberación  de  iones 
hidrógeno (H+). Éstos son amortiguados por los sistemas tampón del organismo manteniendo 
constante el pH. Este amortiguamiento de los H+ da como resultado un exceso de CO2. Durante 
fases de esfuerzo bajas a moderadas,  la vía aeróbica es  la  forma de   obtención de energía, 
teniendo como productos finales CO2 y H2O. Cuando la  vía glucolítica empieza a ser relevante 
habrá  dos  fuentes  de  CO2  generándose  de  forma  simultánea:  una  correspondiente  a  la  vía 
aeróbica  y  otra  correspondiente  a  la  glucolítica  (amortiguación  de  los  H+  generados).  La 





Algunas  variables  respiratorias,  como  el  ratio  VE/VO2,  cumplen  un  patrón  de 














implica  un  aumento  progresivo  de  la  producción  de  lactato.  Cuando  el  equilibrio  entre 
producción y aclaramiento de lactato se rompe a favor de la producción, el lactato se acumula 
en la sangre y se instaura progresivamente una acidosis metabólica (fase III). Durante esta fase 





como  la  intensidad de ejercicio correspondiente con una  inicial pérdida de  la  linealidad de  la 
VE,  junto  con  el  inicio  del  aumento  continuado  del  VE/VO2.  Por  su  parte,  VT2  puede  ser 
















rojo  representamos  la  señal  correspondiente  a  ܨுோሺ݊ሻ 2⁄ .  En  azul  claro  y  en  blanco 




































Anexo IV. Valores  obtenidos  tras  el  procesado  de  las  distintas 
pruebas de esfuerzo máximas. 
 
Los  valores  relativos  a  los  solapamientos  que  se muestran  en  este  anexo  han  sido 




























HRV00  34,3  31,4 17,3 0,8 6,6 8,3 7,1 0,7
HRV01  53,7  55,3 21,6 3,1 10,5 9,7 5,3 2,3
HRV02  11,8  16,0 6,5 1,1 3,6 6,4 1,5 0,7
HRV03  10,7  10,0 21,6 2,8 2,7 3,0 13,3 0,1
HRV04  41,5  42,3 39,0 13,1 14,3 13,0 9,9 7,3
HRV05  48,7  71,3 2,6 3,8 20,9 2,0 1,1 2,0
HRV06  4,8  4,6  8,9 5,5 1,5 1,7 3,4 1,0
HRV07  10,9  10,1 14,5 6,9 7,2 5,9 5,4 3,0
HRV08  74,5  62,1 55,1 4,8 6,4 15,2 2,6 1,9
HRV09  49,8  55,6 64,4 1,3 11,2 13,2 10,7 0,4
HRV10  25,4  17,6 12,5 1,0 3,0 4,4 7,4 0,4
HRV11  38,7  38,3 33,4 0,8 8,1 8,3 8,8 0,5
HRV12  66,4  70,0 3,4 0,6 11,8 5,9 2,0 0,3
HRV13  43,6  28,5 20,1 13,9 9,7 11,6 6,9 3,0
HRV14  34,4  33,7 10,8 2,3 11,3 11,6 3,2 1,0
HRV15  34,9  36,9 29,3 10,4 1,5 3,6 6,9 2,0
HRV16  9,4  9,7  2,8 4,1 6,5 6,6 1,0 2,3
HRV17  45,0  45,4 9,5 7,3 6,3 6,9 1,2 2,5
HRV18  28,1  31,5 1,2 1,5 2,0 6,3 0,7 0,5
HRV19  37,2  55,7 11,1 14,4 10,3 10,5 6,2 2,3
HRV20  36,4  45,5 3,7 11,2 18,6 7,8 2,1 4,6
HRV21  29,7  30,5 3,9 3,6 3,1 3,6 0,5 1,7
HRV22  45,4  27,3 5,6 5,8 17,5 15,2 3,5 2,4
HRV23  43,2  36,5 15,5 5,9 4,3 4,9 7,5 2,1































HRV00  17,1  16,3 32,1 42,0 2,0 2,0 5,8 13,0 
HRV01  5,3  5,6  10,8 10,3 1,6 2,0 2,8 2,6
HRV02  6,5  6,4  6,6 30,6 1,7 1,7 1,4 11,2 
HRV03  5,1  5,9  24,2 35,9 1,8 2,9 8,2 6,7
HRV04  4,2  4,3  14,5 16,3 2,2 2,3 3,5 3,9
HRV05  1,0  3,3  2,2 2,5 0,9 0,8 0,8 0,5
HRV06  6,0  5,3  7,0 20,2 1,0 1,5 1,3 11,2 
HRV07  24,7  23,2 23,5 42,9 8,1 9,9 3,9 6,9
HRV08  3,2  4,3  2,9 21,3 0,9 1,6 0,8 6,7
HRV09  5,1  2,9  1,7 11,7 3,0 1,6 0,5 3,4
HRV10  4,6  7,0  17,1 65,3 1,6 3,9 11,1 17,2 
HRV11  13,4  13,3 13,0 29,5 3,7 3,9 4,1 3,4
HRV12  9,0  11,7 31,2 43,7 5,5 5,2 7,4 4,1
HRV13  7,5  18,0 5,1 20,8 4,0 12,2 0,6 4,4
HRV14  3,7  4,9  22,1 18,2 1,7 3,1 7,2 4,9
HRV15  8,0  9,2  11,9 36,3 3,2 1,8 3,1 3,6
HRV16  4,8  4,9  9,4 8,3 1,8 2,3 2,3 2,5
HRV17  28,1  25,6 9,8 17,0 14,8 14,6 2,0 6,0
HRV18  5,8  3,5  28,9 41,0 4,0 2,8 12,5 2,9
HRV19  9,9  5,4  9,7 19,9 3,2 2,1 2,2 5,4
HRV20  6,1  9,4  14,4 27,1 4,1 3,4 2,5 11,9 
HRV21  7,9  10,0 12,1 8,8 8,6 8,7 5,1 1,4
HRV22  31,0  35,7 33,6 17,6 13,0 7,4 11,0 2,0
HRV23  3,8  4,8  11,1 11,2 1,8 2,0 3,6 2,4



























HRV00  15,2  14,4 5,9 24,2 5,4 5,5 2,5 10,0 
HRV01  8,3  8,9  21,4 31,0 2,6 2,4 7,0 3,1
HRV02  26,9  26,1 15,9 12,1 7,0 7,9 2,2 4,5
HRV03  6,7  6,6  2,4 3,0 1,9 1,6 0,5 1,1
HRV04  2,9  2,8  16,2 18,0 1,4 1,3 6,5 5,8
HRV05  2,2  3,1  47,0 19,1 1,1 0,9 8,1 12,1 
HRV06  40,9  35,9 21,8 5,4 3,0 7,3 5,7 1,2
HRV07  32,9  31,9 10,2 6,1 5,3 6,6 4,5 2,2
HRV08  3,4  5,7  9,9 38,1 1,5 3,1 1,7 13,3 




HRV10  22,9  18,2 22,6 15,9 16,9 10,5 3,3 13,6 
HRV11  17,0  16,5 18,5 9,4 5,5 5,2 7,7 1,3
HRV12  5,9  6,9  18,4 9,7 1,3 1,0 4,8 1,2
HRV13  23,9  36,5 32,8 13,1 11,9 10,7 8,9 1,3
HRV14  11,7  12,9 28,8 29,6 2,3 3,0 2,8 7,6
HRV15  14,2  16,2 17,8 14,3 4,6 2,9 3,3 2,3
HRV16  59,2  59,0 33,4 15,2 13,8 13,9 6,8 6,7
HRV17  4,0  3,9  18,7 18,8 0,9 0,9 2,9 9,6
HRV18  ‐  ‐  ‐ ‐ ‐ ‐ ‐ ‐
HRV19  19,8  20,3 30,4 7,2 3,7 2,4 2,4 3,2
HRV20  ‐  ‐  ‐ ‐ ‐ ‐ ‐ ‐
HRV21  20,3  22,3 12,5 31,1 3,7 4,6 1,8 4,4
HRV22  30,6  35,8 26,6 28,8 13,0 7,6 3,4 5,2
HRV23  6,0  12,0 4,1 23,9 4,0 4,8 1,0 4,6



































HRV00  23,2  16,2  0,0 0,0 60,2 78,0 0,0 68,5 
HRV01  28,6  38,2  0,0 0,0 0,0 0,0 48,5 0,0 
HRV02  0,0  0,0  0,0 1,2 0,0 0,0 0,0 17,0 
HRV03  29,5  29,0  0,0 0,0 0,0 0,0 71,0 6,6 
HRV04  0,0  0,0  0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 59,3 
HRV05  0,4  87,6  0,0 0,0 32,8 0,0 100,0 0,0 
HRV06  40,2  41,9  0,0 0,0 0,0 0,0 100,0 39,8 
HRV07  14,1  21,6  0,0 0,0 0,0 0,0 22,0 0,0 
HRV08  5,8  5,8  68,0 75,5 0,0 0,0 0,0 0,0 
HRV09  0,0  0,0  0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 
HRV10  0,0  0,0  0,0 0,0 0,0 4,1 73,4 70,5 
HRV11  37,3  36,5  0,0 0,0 0,0 0,0 54,4 0,0 
HRV12  0,0  0,0  0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 44,0 
HRV13  0,0  30,7  0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 100,0 
HRV14  33,2  32,8  0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 
HRV15  5,8  0,0  0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 100,0 
HRV16  0,0  0,0  0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 
HRV17  0,0  0,0  0,0 0,0 0,0 0,0 44,4 100,0 
HRV18  0,0  0,0  0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 
HRV19  11,6  0,0  0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 100,0 
HRV20  0,0  0,0  0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 




HRV22  100,0  100,0  0,0 11,2 0,0 0,0 0,0 0,0 
HRV23  2,5  41,9  0,0 0,0 58,9 28,2 15,4 7,9 































HRV00  52,9  45,1  25,9  13,6 2,3 11,0 9,9 7,9 7,6  3,1 
HRV01  69,0  41,5  13,5  45,0 17,6 13,3 1,3 20,9 16,2  15,1 
HRV02  42,1  15,6  22,6  20,8 2,0 2,2 9,1 12,3 12,0  1,9 
HRV03  77,7  19,2  12,0  21,2 9,4 6,7 14,1 1,9 14,0  7,1 
HRV04  53,7  22,9  45,0  30,5 16,7 9,9 12,1 7,2 14,1  8,7 
HRV05  55,0  73,5  41,3  4,4 21,2 16,8 1,4 28,6 8,9  21,4 
HRV06  64,9  12,6  15,8  16,5 4,7 4,7 12,6 14,0 9,4  2,9 
HRV07  57,4  20,9  11,4  15,6 12,4 12,4 3,5 2,5 10,0  4,6 
HRV08  70,2  66,6  58,3  34,4 8,4 6,1 6,5 13,0 18,8  5,7 
HRV09  25,4  46,9  67,1  21,0 1,5 14,0 13,3 16,4 17,7  0,6 
HRV10  48,1  26,0  25,7  16,1 4,0 5,8 5,3 3,6 7,7  3,2 
HRV11  82,5  35,6  35,5  29,9 10,6 15,4 3,9 9,1 10,8  10,4 
HRV12  46,3  55,3  62,7  20,5 1,4 18,8 14,6 15,3 13,2  1,1 
HRV13  56,5  41,7  40,0  14,5 22,9 18,4 9,7 14,1 10,3  7,6 
HRV14  25,2  43,2  20,0  7,7 3,1 9,4 9,1 10,9 4,0  1,5 
HRV15  53,4  33,9  40,5  22,6 17,8 17,9 1,4 7,8 13,5  8,0 
HRV16  42,6  6,2  9,2  6,1 5,8 22,9 1,4 5,1 3,4  2,4 
HRV17  64,8  52,8  45,0  21,8 7,1 6,6 3,4 6,7 11,0  3,5 
HRV18  39,7  27,5  28,6  6,7 1,7 11,6 1,3 2,3 8,1  0,8 
HRV19  43,6  30,2  47,7  15,4 15,4 12,8 3,9 13,4 12,1  5,4 
HRV20  44,0  20,1  33,4  6,4 12,8 17,1 9,7 17,4 5,8  5,8 
HRV21  64,7  35,2  32,9  19,8 5,4 11,1 0,6 0,6 7,6  2,4 
HRV22  58,9  24,3  25,6  7,5 6,1 12,8 7,5 18,0 4,0  3,9 
HRV23  39,5  31,9  41,9  33,2 13,7 13,0 0,8 3,6 15,9  6,7 










































HRV00  18,5  14,5  18,9 26,7 38,5 19,0 5,1 5,4 5,9  11,8 
HRV01  8,9  5,8  10,9 7,1 7,6 2,2 0,6 4,9 5,0  3,4 
HRV02  13,9  7,9  7,8 10,2 15,9 8,0 1,5 2,8 4,4  8,9 




HRV04  1,7  4,1  8,8 14,2 16,5 1,1 1,1 4,6 6,7  6,6 
HRV05  3,4  3,1  2,9 5,7 4,5 2,2 0,2 2,2 5,3  6,0 
HRV06  1,6  3,7  5,7 7,3 12,2 0,2 0,6 1,3 1,4  7,9 
HRV07  7,8  9,5  20,1 22,3 24,2 4,9 0,9 10,2 6,4  11,5 
HRV08  6,7  4,0  4,3 8,6 13,0 3,0 1,1 1,9 5,9  7,7 
HRV09  14,6  7,9  2,0 3,8 11,0 6,6 4,7 1,2 1,5  4,3 
HRV10  1,7  2,6  4,8 13,5 33,2 0,7 1,7 1,8 8,1  17,9 
HRV11  2,6  4,6  11,7 15,3 34,2 0,3 0,9 2,1 4,8  7,9 
HRV12  9,6  5,2  11,1 22,9 40,7 6,2 2,5 4,8 7,7  4,6 
HRV13  4,4  7,3  12,3 7,7 13,7 2,1 4,1 8,3 3,8  8,2 
HRV14  3,5  2,9  20,6 18,2 13,5 2,5 1,3 14,6 7,3  5,3 
HRV15  7,6  4,0  9,4 15,4 31,2 4,2 1,4 3,9 5,8  6,5 
HRV16  13,6  5,4  16,7 12,5 10,8 6,2 1,5 12,5 6,7  4,8 
HRV17  26,0  31,0  20,4 15,7 20,2 19,5 8,9 10,5 7,2  8,7 
HRV18  1,5  1,9  6,8 18,1 31,3 0,8 0,7 2,7 7,9  10,2 
HRV19  10,3  9,6  9,5 10,6 19,8 1,9 2,3 5,4 4,9  7,2 
HRV20  10,8  5,5  10,8 9,5 20,0 7,6 0,6 4,2 3,7  8,9 
HRV21  3,9  18,1  19,5 3,8 8,5 5,4 8,0 3,3 3,1  3,9 
HRV22  14,6  46,4  34,4 36,8 22,6 7,8 5,8 8,9 11,4  11,9 
HRV23  14,4  5,2  4,1 7,5 10,5 7,1 2,2 1,9 4,0  2,1 











































HRV00  5,3  12,1  7,8 6,5 10,5 7,4 7,5 5,3 3,6  8,9 
HRV01  6,7  5,9  28,1 20,0 19,7 3,8 1,3 11,0 7,8  7,7 
HRV02  8,8  15,7  22,2 13,3 24,2 8,6 5,8 9,6 6,1  8,9 
HRV03  5,1  8,5  5,5 6,2 5,3 4,4 1,9 1,0 3,6  4,2 
HRV04  1,5  5,0  9,2 18,3 14,3 1,1 1,2 8,5 7,8  5,8 
HRV05  2,2  2,6  17,0 37,9 23,4 1,5 0,3 19,6 14,3  14,3 
HRV06  3,2  23,8  37,8 19,7 10,6 2,4 11,6 8,0 4,2  8,1 
HRV07  13,5  20,4  32,5 14,2 6,1 9,7 1,9 6,7 11,0  3,5 
HRV08  5,1  3,6  4,9 14,8 29,5 3,7 0,6 3,3 6,1  9,0 
HRV09  ‐  ‐  ‐  ‐ ‐ ‐ ‐ ‐ ‐ ‐ 
HRV10  1,4  20,4  12,8 21,5 29,6 1,4 19,3 10,2 4,9  10,1 
HRV11  3,4  10,3  13,2 22,2 8,4 1,7 3,4 1,9 9,8  4,4 
HRV12  4,6  4,4  6,6 25,0 11,4 5,4 0,4 1,2 10,4  2,7 
HRV13  8,1  23,6  23,8 39,1 13,6 6,0 12,4 14,1 12,0  5,7 
HRV14  6,2  9,9  31,5 36,1 33,5 4,9 1,1 12,8 7,0  7,0 
HRV15  9,4  10,3  14,6 21,6 10,4 5,8 2,2 3,6 8,0  4,5 
HRV16  10,4  41,9  58,6 36,5 20,3 5,8 13,6 14,4 7,6  7,1 
HRV17  6,0  3,4  4,5 23,1 14,1 7,7 0,7 1,1 9,2  7,4 




HRV19  10,8  12,4  21,5 32,2 10,5 6,8 2,2 3,4 5,7  6,6 
HRV20  ‐  ‐  ‐  ‐ ‐ ‐ ‐ ‐ ‐ ‐ 
HRV21  9,8  23,2  26,0 31,1 22,8 8,0 7,1 3,0 13,0  11,4 
HRV22  16,3  45,8  24,3 25,1 36,3 9,3 6,1 12,2 4,5  9,6 
HRV23  8,2  15,8  6,8 4,4 15,1 7,5 4,5 3,7 2,2  6,5 





















































HRV00  15,1  26,4  4,0 0,0 0,0 54,2 46,5 0,0 0,0  38,6 
HRV01  17,3  0,0  0,0 35,8 0,0 1,4 19,4 51,7 0,0  0,0 
HRV02  8,6  58,5  0,0 0,0 0,0 18,6 56,0 0,0 0,0  0,0 
HRV03  10,2  40,0  21,8 0,0 0,0 0,7 53,1 70,8 0,0  0,0 
HRV04  15,5  0,0  14,6 10,8 0,0 1,5 0,0 52,5 88,3  60,3 
HRV05  8,6  13,0  27,8 0,0 0,6 6,1 0,0 5,7 85,7  43,4 
HRV06  18,4  21,2  20,2 0,0 0,0 1,7 38,5 100,0 76,3  35,4 
HRV07  38,7  52,3  39,0 1,3 0,0 1,9 65,4 22,1 0,0  0,0 
HRV08  18,6  0,0  7,2 76,5 24,4 0,7 0,0 0,0 0,0  0,0 
HRV09  0,0  0,0  0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0  0,0 
HRV10  19,1  3,0  0,0 0,0 0,0 3,7 47,9 100,0 80,4  83,7 
HRV11  8,5  26,9  8,9 16,0 0,0 6,4 66,0 5,0 0,0  0,0 
HRV12  12,1  0,0  0,0 23,8 0,0 1,9 0,0 0,0 0,0  27,1 
HRV13  39,8  8,9  26,7 0,0 0,0 1,1 1,4 0,0 69,9  100,0 
HRV14  36,2  58,9  38,5 0,0 0,0 1,0 0,0 0,0 0,0  0,0 
HRV15  24,6  4,8  8,0 0,4 0,0 2,1 0,0 0,0 81,9  100,0 
HRV16  38,7  0,0  32,1 0,9 0,0 0,8 0,0 0,0 72,2  41,8 
HRV17  13,4  0,0  0,0 39,2 0,0 0,8 0,0 0,0 74,0  79,7 
HRV18  0,0  0,0  0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0  0,0 
HRV19  38,9  89,2  6,0 7,4 0,0 1,0 0,0 0,0 74,4  100,0 
HRV20  0,0  0,0  0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0  0,0 
HRV21  15,2  85,7  100,0 3,1 0,0 1,2 0,0 14,4 49,2  0,0 
HRV22  52,9  100,0  59,5 0,0 23,9 1,0 0,0 0,0 0,0  0,0 
HRV23  17,8  100,0  3,3 0,0 0,0 31,4 72,7 0,0 0,0  5,4 



































HRV00  35,3  24,6  11,9  3,0 1,8 15,8 4,8 5,7 4,5  1,2 
HRV01  55,0  39,1  28,3  6,1 2,4 13,7 17,3 14,5 6,6  2,0 
HRV02  27,2  27,5  6,6  1,5 0,8 13,8 8,0 3,4 1,0  0,3 
HRV03  38,9  14,2  18,1  9,0 5,5 28,0 6,3 11,1 1,0  3,5 
HRV04  45,6  30,1  29,7  13,4 14,3 12,7 3,4 14,5 7,5  5,6 
HRV05  45,1  65,3  35,4  2,8 2,5 16,1 14,4 27,3 1,4  1,9 
HRV06  20,5  22,6  10,2  1,9 5,6 24,7 12,1 3,7 0,7  1,1 
HRV07  30,3  20,6  12,2  13,2 7,3 24,1 9,5 5,8 2,2  3,1 
HRV08  62,6  52,8  18,3  10,8 7,4 13,8 9,6 9,6 7,9  4,4 
HRV09  51,6  56,8  10,2  1,5 1,4 25,2 14,0 9,3 0,7  0,5 
HRV10  32,2  20,2  7,6  3,8 1,4 10,9 5,0 3,5 2,2  0,8 
HRV11  44,6  23,7  18,3  3,6 1,0 25,6 12,8 10,4 1,2  0,5 
HRV12  56,3  33,2  17,9  2,1 0,8 18,7 18,2 12,9 1,3  0,3 
HRV13  43,4  37,7  15,9  22,5 20,0 15,1 17,8 11,2 10,6  5,8 
HRV14  30,8  12,9  8,1  4,2 2,7 10,4 7,0 4,0 2,4  1,3 
HRV15  45,7  19,5  20,6  24,6 13,2 13,8 9,4 12,0 6,4  5,4 
HRV16  19,2  6,7  5,9  5,8 5,2 19,3 3,2 3,4 2,4  2,6 
HRV17  50,9  35,1  18,9  9,8 5,9 10,3 10,8 5,3 1,3  2,8 
HRV18  33,8  7,7  1,3  2,0 1,4 10,1 8,0 0,5 1,0  0,5 
HRV19  44,6  25,8  8,3  17,8 12,2 14,0 11,5 5,7 7,0  2,9 
HRV20  41,2  7,0  8,0  14,1 11,6 14,7 7,9 6,6 6,3  4,1 
HRV21  43,7  20,4  7,3  5,5 3,7 18,1 4,5 2,5 2,0  1,8 
HRV22  42,8  15,7  6,4  8,3 5,5 20,1 6,3 3,2 4,2  3,7 
HRV23  40,0  34,2  28,4  17,9 6,9 9,0 18,9 4,0 3,3  2,3 









































HRV00  17,7  22,7  27,8  28,9 43,3 10,3 6,5 6,5 6,8  11,5 
HRV01  7,8  6,7  7,5  6,7 12,9 4,6 4,0 3,7 2,4  3,9 
HRV02  9,5  13,0  7,3  15,6 24,0 4,9 4,0 2,2 4,7  10,6 
HRV03  9,6  22,1  27,5  33,0 35,1 7,5 6,4 7,3 4,4  5,9 
HRV04  6,1  15,3  17,9  16,2 14,6 5,6 5,8 7,0 8,1  4,3 
HRV05  3,5  3,9  2,6  3,9 6,3 4,7 1,4 2,4 2,5  6,7 
HRV06  4,4  6,0  7,5  10,7 18,1 1,9 1,6 2,2 3,8  10,4 
HRV07  16,4  20,1  23,2  16,5 42,6 10,6 6,0 4,7 3,2  7,7 
HRV08  4,8  3,9  12,5  10,7 15,9 2,5 1,5 4,7 5,6  8,6 
HRV09  7,0  1,9  4,3  10,9 11,4 6,8 0,6 1,4 4,8  3,6 




HRV11  10,5  25,0  38,0  31,5 31,4 6,2 15,2 4,5 2,7  1,4 
HRV12  9,3  16,0  26,2  40,3 40,4 5,9 7,0 6,2 4,6  5,5 
HRV13  6,1  14,7  6,4  8,6 18,2 3,3 8,3 2,5 3,3  8,5 
HRV14  8,2  23,4  22,2  11,4 14,6 8,2 14,4 6,2 4,3  5,4 
HRV15  8,5  16,0  15,8  30,4 32,2 4,4 6,5 5,2 6,4  6,3 
HRV16  14,4  15,9  10,2  10,4 10,7 11,3 9,4 1,8 4,4  5,2 
HRV17  24,3  19,6  13,8  18,3 19,0 13,8 6,2 7,1 9,0  8,6 
HRV18  3,7  16,3  19,4  27,4 39,5 3,5 5,2 5,7 10,0  3,5 
HRV19  8,9  11,5  10,7  13,6 24,2 3,3 7,4 2,3 3,9  5,8 
HRV20  9,3  12,6  8,2  17,8 23,3 5,6 3,4 3,1 3,8  12,1 
HRV21  7,5  4,1  4,2  11,0 8,7 8,4 2,4 2,1 4,1  1,4 
HRV22  28,0  37,4  41,6  16,8 26,0 13,4 7,4 5,5 7,6  12,3 
HRV23  7,5  6,1  11,4  10,8 10,2 6,5 3,0 3,0 1,6  2,6 









































HRV00  9,2  3,9  8,3  6,6 12,7 6,8 1,9 3,1 2,0  10,5 
HRV01  11,6  21,0  12,8  27,5 33,8 7,2 5,7 3,7 2,8  3,6 
HRV02  18,0  10,3  17,9  32,7 17,0 9,6 5,7 4,3 7,0  3,3 
HRV03  7,2  5,7  3,2  8,8 3,6 2,5 4,3 1,6 4,9  1,6 
HRV04  7,6  21,9  11,4  14,6 17,4 9,0 5,4 4,4 5,2  6,1 
HRV05  2,4  3,2  18,2  40,2 26,4 1,8 1,8 18,9 11,8  17,1 
HRV06  29,6  24,3  22,2  8,3 5,2 14,9 10,5 6,2 3,8  2,0 
HRV07  25,7  7,7  10,1  4,3 6,1 11,0 4,3 4,9 1,0  2,3 
HRV08  4,1  8,7  19,2  23,8 35,5 2,9 3,4 4,2 4,5  8,7 
HRV09  ‐  ‐ ‐  ‐ ‐ ‐ ‐ ‐ ‐  ‐ 
HRV10  15,0  20,9  21,9  35,2 27,4 16,1 6,5 3,3 7,1  12,3 
HRV11  18,2  11,1  5,1  11,8 9,8 10,8 8,7 3,7 0,8  1,3 
HRV12  5,4  14,4  30,8  12,4 10,5 3,6 9,1 7,6 3,3  1,3 
HRV13  18,0  29,7  39,2  18,3 13,1 10,6 17,1 10,5 12,1  3,3 
HRV14  14,5  37,9  32,1  38,4 31,6 10,2 9,2 5,1 5,6  7,8 
HRV15  12,1  22,5  22,7  9,7 10,2 4,9 8,2 6,3 3,9  3,9 
HRV16  42,9  47,0  38,0  25,3 15,0 20,9 17,6 3,7 4,2  5,3 
HRV17  4,4  15,5  28,9  14,3 15,1 3,4 10,8 5,5 5,1  8,0 
HRV18  ‐  ‐ ‐  ‐ ‐ ‐ ‐ ‐ ‐  ‐ 
HRV19  18,0  33,1  30,9  10,7 12,0 5,8 8,2 2,1 9,2  6,0 
HRV20  ‐  ‐ ‐  ‐ ‐ ‐ ‐ ‐ ‐  ‐ 
HRV21  17,5  32,0  26,2  20,4 30,7 8,0 13,2 16,0 10,1  6,3 
HRV22  29,5  19,2  24,3  32,4 38,3 12,9 12,1 4,4 5,5  10,8 
HRV23  8,5  3,7  5,5  11,4 21,0 6,3 1,2 1,6 1,9  6,0 






















































HRV00  11,7  0,0  0,0  0,0 0,0 3,8 0,0 89,7 0,0  24,5 
HRV01  39,9  2,3  0,0  0,0 0,0 4,8 0,0 0,0 6,4  28,0 
HRV02  11,8  0,0  0,0  0,0 0,0 7,3 0,0 17,6 34,7  0,0 
HRV03  12,8  0,0  0,0  0,0 0,0 2,6 0,0 0,0 43,2  15,4 
HRV04  19,4  9,4  0,0  0,0 0,0 5,3 0,0 0,0 15,0  76,6 
HRV05  2,1  45,0  9,2  0,0 1,0 8,9 0,0 12,6 78,3  16,8 
HRV06  28,1  0,0  0,0  0,0 0,0 0,0 4,8 0,0 78,5  68,5 
HRV07  27,2  0,0  0,0  0,0 0,0 4,7 0,0 0,0 42,7  5,3 
HRV08  6,0  51,5  81,5  25,1 29,3 3,2 0,0 0,0 0,0  0,0 
HRV09  0,0  0,0  0,0  0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0  0,0 
HRV10  6,4  0,0  0,0  0,0 0,0 0,0 9,0 0,0 65,9  86,1 
HRV11  18,6  0,0  0,0  0,0 0,0 24,3 0,0 0,0 31,4  11,8 
HRV12  6,0  0,0  41,9  0,0 0,0 3,8 0,0 0,0 0,0  13,7 
HRV13  21,8  25,7  0,0  0,0 0,0 3,9 0,0 1,1 6,0  91,7 
HRV14  23,3  48,9  0,0  0,0 0,0 2,9 0,0 0,0 0,0  0,0 
HRV15  13,3  0,0  0,0  0,0 0,0 6,0 0,0 0,0 0,0  89,6 
HRV16  21,6  19,4  0,0  0,0 0,0 3,0 0,0 0,0 0,0  62,0 
HRV17  3,3  36,7  50,2  0,0 0,0 3,4 0,0 0,0 8,8  82,8 
HRV18  0,0  0,0  0,0  0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0  0,0 
HRV19  23,6  20,8  0,0  0,0 0,0 4,3 0,0 0,0 0,0  92,6 
HRV20  0,0  0,0  0,0  0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0  0,0 
HRV21  34,3  0,0  0,0  0,0 0,0 3,3 0,0 0,0 0,0  26,6 
HRV22  85,6  29,6  0,0  0,0 38,6 3,2 0,0 0,0 0,0  0,0 
HRV23  24,5  0,0  0,0  0,0 0,0 6,4 0,0 45,9 52,7  2,2 















umbrales LF  INI  VT1  VT2  FIN 
INI  NS  NS  0,00228219 0,00043778 
VT1  NS  NS  0,00270771 0,00043778 
VT2  0,00228219 0,00270771 NS  0,00613337 
FIN  0,00043778 0,00043778 0,00613337 NS 
              
umbrales HF  INI  VT1  VT2  FIN 
INI  NS  NS  0,02063344 0,00029316 
VT1  NS  NS  0,0089676  0,00029316 
VT2  0,02063344 0,0089676  NS  0,0008918 
FIN  0,00029316 0,00029316 0,0008918  NS 
              
umbrales CF  INI  VT1  VT2  FIN 
INI  NS  NS  NS  NS 
VT1  NS  NS  NS  NS 
VT2  NS  NS  NS  NS 















consumo LF  0‐20%  20‐40%  40‐60%  60‐80%  80‐100% 
0‐20%  NS  NS  NS  9,77E‐04  9,77E‐04 
20‐40%  NS  NS  NS  0,00195313 9,77E‐04 
40‐60%  NS  NS  NS  0,00097656 9,77E‐04 
60‐80%  9,77E‐04  0,00195313 0,00097656 NS  0,00976563 
80‐100%  9,77E‐04  9,77E‐04  9,77E‐04  0,00976563 NS 
                 
consumo HF  0‐20%  20‐40%  40‐60%  60‐80%  80‐100% 
0‐20%  NS  NS  NS  1,91E‐02  1,40E‐03 
20‐40%  NS  NS  NS  0,00648997 1,18E‐03 
40‐60%  NS  NS  NS  0,03515697 1,64E‐03 
60‐80%  1,91E‐02  0,00648997 0,03515697 NS  0,00084585 
80‐100%  1,40E‐03  1,18E‐03  1,64E‐03  0,00084585 NS 
                 
consumo CF  0‐20%  20‐40%  40‐60%  60‐80%  80‐100% 
0‐20%  NS  NS  NS  NS  NS 
20‐40%  NS  NS  NS  NS  NS 
40‐60%  NS  NS  NS  NS  NS 
60‐80%  NS  NS  NS  NS  NS 















velocidad LF  0‐20%  20‐40%  40‐60%  60‐80%  80‐100% 
0‐20%  NS  0,00030518 6,1035E‐05  6,10E‐05  6,10E‐05 
20‐40%  0,00030518 NS  0,00085449 0,00042725 3,05E‐04 
40‐60%  6,1035E‐05  0,00085449 NS  0,00836182 8,54E‐04 
60‐80%  6,10E‐05  0,00042725 0,00836182 NS  0,00115967 
80‐100%  6,10E‐05  3,05E‐04  8,54E‐04  0,00115967 NS 
                 
velocidad HF  0‐20%  20‐40%  40‐60%  60‐80%  80‐100% 
0‐20%  NS  0,00454993 0,02509351 1,51E‐03  3,38E‐04 
20‐40%  0,00454993 NS  NS  0,02509351 1,16E‐03 
40‐60%  0,02509351 NS  NS  0,04785751 1,94E‐03 
60‐80%  1,51E‐03  0,02509351 0,04785751 NS  0,00220394 
80‐100%  3,38E‐04  1,16E‐03  1,94E‐03  0,00220394 NS 
                 
velocidad CF  0‐20%  20‐40%  40‐60%  60‐80%  80‐100% 
0‐20%  NS  NS  NS  NS  NS 
20‐40%  NS  NS  NS  NS  NS 
40‐60%  NS  NS  NS  NS  NS 
60‐80%  NS  NS  NS  NS  NS 
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